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Entwicklung und Optimierung nicht-kartesischer Techniken fu¨r die
Magnetresonanzbildgebung
Die Magnetresonanzbildgebung von Proben mit kurzen effektiven Spin-Spin-
Relaxationszeiten, z. B. der Lunge (T ∗2 ≈ 1ms), erfordert kurze Echozeiten, die mit-
tels Messsequenzen mit im k-Raum-Zentrum beginnenden Auslesetrajektorien erreicht
werden. In dieser Arbeit wurden spiralfo¨rmige und radiale Ausleseschemata sowie zu-
geho¨rige Fourier-Bildrekonstruktionsverfahren entwickelt und fu¨r die Bildgebung der-
artiger Proben an klinischen Tomographen bei einer Magnetfeldsta¨rke von 1,5T opti-
miert. Mit beiden Sequenztypen wurde eine auflo¨sungsunabha¨ngige minimale Echozeit
von 0,5ms erreicht. Typische Parameter einer schnellen spiralfo¨rmigen Abtastung resul-
tieren in ca. 4 . . . 8-fach gro¨ßeren Auslesezeiten als bei der in dieser Hinsicht optimalen
Radial-MRT, bei der Auslesezeiten von TA = 1, 3 . . .1, 8ms zu signifikant geringeren
Signalverlusten und Blurring-Artefakten durch T ∗2 -Relaxation fu¨hren. Beim Gridding-
Bildrekonstruktionsalgorithmus liefert die Dichte-Pra¨kompensation mit der besten der
untersuchten Wichtungsfunktionen eine um 11% schmalere Halbwertsbreite (FWHM)
als die Postkompensation, die dafu¨r ein um 67% gu¨nstigeres Signal-Artefaktverha¨ltnis
bietet. In der in-vivo Anwendung konnte mittels der Radial-MRT erstmalig mit einer
Gradientenechotechnik bei einer Messdauer von etwa 1 s/Schicht eine Darstellung feiner
Gefa¨ße der menschlichen Lunge mit einer effektiven Auflo¨sung von unter 2mm erreicht
werden (nominelle Auflo¨sung 1,4mm). Im Lungenparenchym wurde T ∗2 mit 0, 6 . . . 1, 7ms
bestimmt. Durch die radiale parallele Bildgebung mit einem Reduktionsfaktor 4 . . . 6 ist
bei vergleichbarer Messzeit mit konventionellen Techniken eine deutliche Auflo¨sungsver-
besserung erzielbar.
Development and Optimisation of Non-Cartesian Techniques for
Magnetic Resonance Imaging
Magnetic resonance imaging of samples with short effective transverse relaxation times
(e. g. T ∗2 ≈ 1ms in the lung) requires particularly short echo times which are provided
by sequences with k-space trajectories starting at the k-space centre. Spiral and radial
readout schemes as well as Fourier image reconstruction methods have been developed
and optimised with respect to imaging of such samples with clinical MR scanners at
magnetic field strengths of 1.5T. The minimum echo time achieved with both sequences
was 0.5ms, independent of their spatial resolution. A typical fast spiral readout results
in a 4 . . . 8 times longer readout compared to the radial trajectory which is optimal in
this respect. A strong signal gain and reduced blurring artefacts due to T ∗2 relaxation
arise from the short radial readout times of TA = 1.3 . . .1.8ms. The application of den-
sity pre-compensation with the use of the best of the investigated weighting functions
in the gridding reconstruction algorithm leads to a 11% narrower FWHM of the point
spread function compared to post-compensation whose signal to artefact ratio is 67%
lower. In-vivo application of the radial technique to the human lung displayed for the
first time capillary vessels with an effective spatial resolution of smaller than 2mm (nomi-
nal resolution 1.4mm). T ∗2 in the lung parenchyma was measured to be 0.6 . . .1.7ms. A
significant resolution enhancement compared to conventional methods with similar mea-
surement times was shown to be attainable by the radial parallel acquisition technique
with reduction factors of 4 . . . 6.
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Einleitung
Die Magnetresonanztomographie (MRT) verbreitet sich als diagnostische Tech-
nik in der Biologie und Medizin seit ihrer praktischen Verfu¨gbarkeit Anfang der
achtziger Jahre rapide. Sie erlaubt eine sehr genaue und differenzierte volumet-
rische Darstellung der meisten biologischen Proben, z. B. Organe, Gelenkknorpel
und Gehirn. Schon geringfu¨gige Vera¨nderungen ko¨nnen mit hoher Sensitivita¨t
entdeckt und physiologische Prozesse nicht-invasiv untersucht werden, z. B. die
Gewebeperfusion. Ein weiterer großer Vorteil liegt darin, dass die MRT im Gegen-
satz zu anderen bildgebenden Verfahren wie der Ro¨ntgen-Computertomographie
(CT) ohne ionisierende Strahlung auskommt, die Scha¨den in biologischen Syste-
men verursachen kann.
In einigen Bereichen wird die MRT allerdings bislang nicht bzw. nur zu For-
schungszwecken eingesetzt, da die physikalischen Eigenschaften des untersuchten
Objektes zu besonderen Problemen fu¨hren. Diese ko¨nnen eine niedrige Wasser-
stoffkerndichte1 oder physiologische Bewegung sein, z. B. Herzschlag, Atembewe-
gung oder Blutpulsation. Noch schwieriger ist mit MR-Bildgebungstechniken die
Abbildung magnetisch inhomogener Proben, die eine auf kleinen La¨ngenskalen
variierende magnetische Suszeptibilita¨t2 aufweisen und daher eine kurze effekti-
ve Spin-Spin-Relaxationszeit besitzen. Dies bewirkt einen schnellen Zerfall des
gemessenen Signals sowie Fehler in dessen ra¨umlicher Zuordnung.
Um die Vorteile der MRT auch in der Bildgebung von Proben mit kurzer Spin-
Spin-Relaxationszeit zur Geltung bringen zu ko¨nnen, mu¨ssen Techniken der Da-
tenaufnahme verwendet werden, die eine sehr kurze Echozeit und Auslesezeit
ermo¨glichen, um trotz des schnellen Zerfalls der koha¨renten Magnetisierung eine
ausreichende Signalintensita¨t zu gewinnen. Die Datenaufnahme findet im Ortsfre-
quenzraum, dem sog. k-Raum, statt, aus dem sich durch Fouriertransformation
die Information im Ortsraum gewinnen la¨sst. Die ersten Magnetresonanzbilder
1Aus dem Kernspin der Wasserstoffkerne der Probe resultiert das Messsignal, s. Kap. 1.1.1.
2Die Suszeptibilita¨t beschreibt das Verhalten eines Stoffes in einem externen Magnetfeld, s.
Kap. 1.1.5.
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wurden von Lauterbur [1973] mit einer als Projektionsrekonstruktion bezeichne-
ten Technik aufgenommen, bei der wie bei der CT eine eindimensionale Projek-
tion der Magnetisierungsverteilung unter verschiedenen Winkeln aufgenommen
wurde. Danach haben sich ausschließlich die kurze Zeit spa¨ter entwickelten Me-
thoden der Fourier-Bildgebung [Kumar et al., 1975] durchgesetzt, bei denen die
Datenaufnahme im zum Ortsraum dualen k-Raum stattfindet. Um fu¨r die Fou-
riertransformation den FFT-Algorithmus [Cooley und Tukey, 1965] verwenden zu
ko¨nnen, der in akzeptabler Rechenzeit ausfu¨hrbar ist, mu¨ssen die Abtastpunkte
auf einem rechteckigen Gitter liegen. In fast allen heutzutage routinema¨ßig ein-
gesetzten Messverfahren werden die Daten daher auf den Gitterpunkten liegend
zeilenweise aufgenommen (kartesische k-Raum-Auslese).
Sehr kurze Echozeiten lassen sich mit Auslesetechniken erreichen, bei denen die
Signalaufnahme im k-Raum-Zentrum beginnt, was bei der zeilenweisen karte-
sischen Abtastung nicht der Fall ist. In dieser Arbeit wurden daher Messtechniken
mit nicht-kartesischen Ausleseschemata entwickelt und untersucht. Zum einen die
spiralfo¨rmige k-Raum-Auslese, die von Ahn et al. [1986] vorgeschlagen wurde, des
Weiteren die von Glover und Pauly [1992] vorgestellte radiale Abtastung. Dazu
war auch die Implementierung geeigneter Fourier-Bildrekonstruktionsalgorithmen
und Bildkorrekturverfahren erforderlich. Weiterhin sollte eine Charakterisierung
und Optimierung der Bildgebungstechniken fu¨r eine schnelle Bildgebung von Pro-
ben mit kurzer effektiver Spin-Spin-Relaxationszeit T ∗2 erfolgen.
Ein Beispiel der klinischen Anwendung, in der alle o. g. schwierigen Eigenschaften
zusammentreffen, ist die Bildgebung der Lunge. In diesem Fall stellte sich die Ra-
dialtechnik, deren ku¨rzere Auslesezeit Vorteile gegenu¨ber der Spiralauslese bietet,
als besser geeignet heraus, um hochauflo¨sende Schnittbilddatensa¨tze der Lunge
in einer Atemanhalteperiode zu akquirieren. In Kooperation mit der Universita¨t
Wu¨rzburg konnte in ersten Messungen zudem das große Potential gezeigt werden,
das die Kombination der parallelen Bildgebung mit nicht-kartesischen Auslese-
techniken bietet.
Kapitel 1
Grundlagen
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1.1 Kernspinresonanz
Die Magnetresonanz-Tomographie (MRT) benutzt das physikalische Pha¨nomen
der Kernspinresonanz, NMR (Nuclear Magnetic Resonance), zur nichtinvasiven
Abbildung der ra¨umlichen Verteilung von Wasserstoff- (1H) und anderen Ker-
nen in biologischem Gewebe. Fu¨r die Entdeckung der Kernspinresonanz erhielten
Bloch und Purcell 1952 den Nobelpreis fu¨r Physik [Bloch, 1946; Purcell et al.,
1946]. Die physikalischen Grundlagen des Prinzips der Kernspinresonanz wer-
den im Folgenden zusammengefasst soweit sie von Bedeutung fu¨r die vorliegende
Arbeit sind. Eine ausfu¨hrliche Behandlung der Theorie der NMR ist in den Stan-
dardwerken von Abragam [1961] und Slichter [1989] zu finden.
1.1.1 Kernspin und magnetisches Moment
Alle Atomkerne mit ungerader Nukleonenzahl besitzen einen Eigendrehimpuls
oder Spin I, z. B. das Proton IH = ~ · 12 . U¨ber das fu¨r jede Kernart spezifische
gyromagnetische Verha¨ltnis γ ist der Kernspin mit einem magnetischen Moment
~µ verbunden,
~µ = γ~I. (1.1)
Der Wasserstoffkern hat von allen stabilen Atomkernen das gro¨ßte gyromagneti-
sche Verha¨ltnis γH = 2, 675·108 rad s−1T−1. Zusa¨tzlich zu der hohen Ha¨ufigkeit in
biologischen Geweben besitzt er damit eine hohe Sensitivita¨t fu¨r das NMR-Signal,
so dass in der medizinischen Bildgebung nahezu ausschließlich die Wasserstoffre-
sonanz genutzt wird.
Der Drehimpuls kann quantenmechanisch als Operator Iˆ durch folgende Kom-
mutatoren definiert werden:[
Iˆi, Iˆj
]
= ijk~Ik;
[
Iˆi, Iˆ
2
]
= 0 (1.2)
Bei Festlegung einer Quantisierungsachse, o. B. d.A. die z-Achse, hat Iˆ folgende
Eigenwertgleichungen:
Iˆz |I,m〉 = ~m|I,m〉 (1.3)
Iˆ2|I,m〉 = ~2I (I + 1) |I,m〉 (1.4)
Der Eigenwert m kann 2I + 1 diskrete Werte zwischen −I . . . I annehmen, die
im feldfreien Raum entartet sind. Eine energetische Aufspaltung erfolgt jedoch
bei Wechselwirkung mit einem a¨ußeren Magnetfeld ~B. Der Hamiltonoperator fu¨r
dieses als Kern-Zeeman-Effekt bekannte Pha¨nomen ist
Hˆ = −µˆ ~B = −γ~Iˆ ~B. (1.5)
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Er vereinfacht sich bei einem zeitunabha¨ngigen, homogenen Feld in z-Richtung,
~B = (0, 0, B0), zu
Hˆ = −γ~IzB0. (1.6)
Da die Operatoren Hˆ und Iˆ simultane Eigenvektoren besitzen, ko¨nnen mit Hil-
fe der Eigenzusta¨nde von Iˆ die Eigenwerte Em der Schro¨dingergleichung fu¨r Hˆ
bestimmt werden:
Hˆ|I,m〉 = Em|I,m〉 (1.7)
Em = −γ~mB0 (1.8)
Durch das a¨ußere Magnetfeld wird die Entartung der 2I + 1 Energieniveaus auf-
gehoben. Die Energiedifferenz zwischen zwei benachbarten Niveaus ∆E ist
∆E = Em − Em−1 = γ~B0 = ~ω0, (1.9)
wobei die zu ∆E proportionale Frequenz ω0 als Larmor-Frequenz bezeichnet wird.
Im Fall der Protonen mit I = 12 existieren dann zwei nicht entartete Energieni-
veaus. Bei einem Grundmagnetfeld von B0 = 1, 5T ist der Energieunterschied
∆E = 2, 6 · 10−7 eV bzw. die Larmorfrequenz ω0 = 2pi · 63, 8MHz.
1.1.2 Makroskopische Magnetisierung
In einer makroskopischen Probe, deren Kerne sich im thermischen Gleichgewicht
mit der Umgebung befinden, wird bei hohen Temperaturen die Besetzungswahr-
scheinlichkeit eines Energieniveaus durch die Boltzmann-Statistik beschrieben:
pm =
1
Z
e−
m~ω0
kT mit Z =
I∑
m=−I
e−
m~ω0
kT (1.10)
Die Besetzung der Zusta¨nde in einem System von Spin-12-Teilchen, das sich im
thermodynamischen Gleichgewicht bei einer Temperatur T befindet, kann mit
der quantenmechanischen Dichtematrix ρ beschrieben werden:
ρ =
1
Z
(
p+ 1
2
0
0 p
−
1
2
)
(1.11)
Die Erwartungswerte der Spinkomponenten Ii sind aus der Spur von ρ · Ii zu
berechnen. Die Komponenten Ii =
~
2 · σi werden dabei durch die Pauli-Matrizen
σi ausgedru¨ckt:
σx =
(
0 1
1 0
)
σy =
(
0 −i
i 0
)
σx =
(
1 0
0 −1
)
(1.12)
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Die Spin-Erwartungswerte gilt dann
〈Ix〉 = 〈Iy〉 = 0 (1.13)
〈Iz〉 = ~
2
tanh
(
− ~ω0
2kT
)
. (1.14)
Die Messgro¨ße in der MRT ist die makroskopische Magnetisierung ~M , d. i. die
Summe der magnetischen Momente ~µi in einem Volumen V mit N Spins:
~M =
1
V
N∑
i=1
~µi =
1
V
N∑
i=1
γ〈~Ii〉 (1.15)
Da die transversalen Komponenten in x- und y-Richtung aufgrund von Gl. 1.14
verschwinden, ist die Magnetisierung parallel zumMagnetfeld entlang der z-Achse
ausgerichtet. Fu¨r die z-Komponente folgt
M0 ≡ 〈Mz〉 = γ~N
2V
tanh
(
− ~ω0
2kT
)
. (1.16)
Da kT  γ~B0, die sog. Hochtemperaturna¨herung, gilt, kann dieser Ausdruck
bis zur linearen Ordnung entwickelt werden, so dass sich fu¨r die Magnetisierung
der folgende Ausdruck ergibt:
M0 ≈ γ~N
2V
(
− ~ω0
2kT
)
=
N
V
· γ
2
~
2B0
4kT
(1.17)
Der Besetzungszahlunterschied zwischen den Zusta¨nden |+ 12〉 und |− 12〉 liegt bei
einer Temperatur von T = 300K und einem Grundmagnetfeld von B0 = 1, 5T in
der Gro¨ßenordnung 10−6. Aufgrund der großen Zahl vorhandener Protonen wird
trotz dieses kleinen Verha¨ltnisses eine makroskopische Magnetisierung gemessen.
Die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung wird durch den folgenden Kommu-
tator beschrieben:
d ~M (t)
dt
= − i
~
[
~M, Hˆ
]
(1.18)
Daraus ergibt sich eine Bewegungsgleichung,
d ~M (t)
dt
= γ ~M (t)× ~B, (1.19)
die einer klassischen Kreiselgleichung entspricht. Die Lo¨sung ist demnach eine
Pra¨zession der Magnetisierung um die z-Richtung des Magnetfeldes mit der Lar-
morfrequenz ω0.
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1.1.3 Hochfrequenz-(HF-)Anregung
Durch die Einstrahlung eines resonanten elektromagnetischen Feldes ~B1 (t) mit
der Frequenz ωHF = ω0 senkrecht zum statischen ~B0-Feld, ~B0 = (0, 0, B0), la¨sst
sich die Magnetisierung aus dem thermodynamischen Gleichgewicht auslenken.
Das eingestrahlte Zusatzfeld wird durch
~B1 (t) = B1 (cosωHFt, sinωHFt, 0) (1.20)
beschrieben. Analog zu Gl. 1.19 folgt die Bewegungsgleichung
d ~M (t)
dt
= γ ~M (t)× (B1 cosωHFt, B1 sinωHFt, B0) . (1.21)
Die Transformation in ein mit der Frequenz ωHF um die z-Achse rotierendes
Bezugssystem S′ eliminiert die Zeitabha¨ngigkeit des B1-Feldes. Der B
′
1-Vektor
ruht auf der x′-Achse und das zeitliche Verhalten la¨sst sich mit einem effektiven
Magnetfeld ~Beff beschreiben:
d ~M ′ (t)
dt
= γ ~M ′ (t)×
(
B1, 0, B0 − ωHF
γ
)
= γ ~M ′ (t)× ~Beff (1.22)
B0 -  /
Beff
x'y'
z'
B
1
M
Abb. 1.1: Im rotierenden Bezugssystem (x′, y′, z′) pra¨zediert die Magnetisierung ~M
um die Richtung des effektiven Magnetfeldes ~Beff .
Wiederum in Analogie zu Gl. 1.19 pra¨zediert die Magnetisierung um die Richtung
des effektiven Magnetfeldes. Im Resonanzfall mit ωHF = γB0 reduziert sich das
effektive Feld auf seine x′-Komponente. Das bedeutet, dass die Magnetisierung
durch eine Einstrahlung des B1-Feldes u¨ber eine Zeit TB um die y
′-Achse gedreht
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wird, s. Abb. 1.1. Der Winkel, um den die Magnetisierung um die x′-Achse gedreht
wird, wird als Flipwinkel α definiert,
α ≡ γ
∫ TB
0
B1 (t) dt. (1.23)
Die Einstrahlung eines resonanten elektromagnetischen Feldes erfordert Frequen-
zen im 100MHz Bereich, die als Hochfrequenz (HF) bezeichnet werden. HF-Pulse,
die eine Drehung von genau 90 ◦ bzw. 180 ◦ bewirken, werden auch als pi2 bzw.
pi-Pulse bezeichnet.
Nach dem Abschalten des ~B1-Feldes pra¨zediert die erzeugte Transversalmagneti-
sierung Mxy = M0 sinα im Laborsystem um die z-Achse. Es ist oft sinnvoll, die
Transversalmagnetisierung als komplexe Gro¨ße,
Mxy =Mx + iMy ≡Mxy (t0) eiφ, (1.24)
zu schreiben.
1.1.4 Relaxation im homogenen Magnetfeld
Aus der Bewegungsgleichung 1.19 folgt, dass der Magnetisierungsvektor nach der
Auslenkung im entsprechenden Winkel α zur z′-Achse erhalten bleibt und um
diese pra¨zediert. Die in einer Empfangsspule detektierte Gesamtsignalamplitude,
die der vorhandenen Transversalmagnetisierung entspricht, wa¨re damit zeitlich
konstant. Experimentell wird jedoch eine Ru¨ckkehr der Magnetisierung in den
urspru¨nglichen Gleichgewichtszustand beobachtet. Diese Relaxation wurde von
Bloch [1946] durch eine pha¨nomenologische Erweiterung der Bewegungsgleichung
beschrieben. Dazu wird angenommen, dass die Longitudinal- und Transversal-
komponente der Magnetisierung nach einer Sto¨rung wieder in ihren Gleichge-
wichtszustand M0 bzw. 0 streben, und zwar mit einer zur Auslenkung aus der
jeweiligen Gleichgewichtslage proportionalen A¨nderungsgeschwindigkeit. Fu¨r die
drei Komponenten des Magnetisierungsvektors gilt die folgende Differentialglei-
chung:
dMx
dt
= γ
(
~M × ~B
)
x
− Mx
T2
(1.25)
dMy
dt
= γ
(
~M × ~B
)
y
− My
T2
(1.26)
dMz
dt
= γ
(
~M × ~B
)
z
+
M0 −Mz
T1
(1.27)
Die Zeitkonstante T1 wird als longitudinale oder Spin-Gitter-Relaxationszeit be-
zeichnet. Die T1-Relaxation beruht auf der Tatsache, dass im thermischen Gleich-
gewicht alle magnetischen und elektrischen Momente infolge ihrer unkorrelierten
1.1. Kernspinresonanz 9
Translations- und Rotationsbewegungen ein breites Spektrum an elektromagne-
tischen Wechselfeldern erzeugen, deren Anteile, die der Resonanzfrequenz ω0 des
Spinensembles entsprechen, U¨berga¨nge zwischen benachbarten Kernniveaus indu-
zieren, so dass schließlich der thermodynamische Gleichgewichtszustand wieder-
hergestellt wird. Bei diesem Prozess wird Energie vom Gitter, das die Gesamtheit
der umgebenden magnetischen Momente repra¨sentiert, auf das Spinsystem u¨ber-
tragen.
T2 wird als transversale oder Spin-Spin-Relaxationszeit bezeichnet. Nach dem
Einstrahlen des HF-Anregungspulses sind alle Spins phasenkoha¨rent in der Trans-
versalebene ausgerichtet, und sie erfahren alle das gleiche Grundmagnetfeld B0.
Zusa¨tzlich sind jedoch lokale Sto¨rungen vorhanden, die aus der Wechselwirkung
mit Feldern benachbarter Kerne (Dipol-Dipol-Wechselwirkung der Spins unter-
einander) resultieren. Die Phasenkoha¨renz geht damit mit der Zeit irreversibel
verloren, die Transversalmagnetisierung nimmt ab. Es handelt sich hierbei um
einen Entropieeffekt, bei dem keine Energie ausgetauscht wird.
Beide Relaxationszeitkonstanten sind charakteristisch fu¨r das Material der un-
tersuchten Probe, typische Werte fu¨r lebendes menschliches Gewebe liegen bei
einer Feldsta¨rke von B0 = 1, 5T im Bereich von T1 = 300ms . . . 3 s und T2 =
80ms . . . 1, 6 s [Bottomley et al., 1984; Reiser und Semmler, 1997].
Freie Relaxation
Unter der Annahme eines homogenen, statischen Magnetfeldes B0 in z-Richtung
vereinfachen sich die Blochgleichungen in komplexer Schreibweise zu einem ent-
koppelten Differentialgleichungssystem,
dMxy
dt
= −iγB0Mxy − Mxy
T2
(1.28)
dMz
dt
= −M0 −Mz
T1
. (1.29)
Die Lo¨sung ergibt fu¨r die beiden Anteile der Magnetisierung
Mxy(t) = Mxy (t0) e
iω0t−
t
T2 (1.30)
Mz(t) = Mz (t0) e
−
t
T1 +M0
(
1− e−
t
T1
)
. (1.31)
Eine schematische Darstellung dieser als FID (Free Induction Decay) bezeichneten
Lo¨sungen ist in Abb. 1.2 dargestellt.
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Abb. 1.2: Freie Relaxation der Magnetisierung: (a.) Transversalkomponente der Mag-
netisierung in einem ideal homogenem Magnetfeld; (b.) Longitudinalkomponente mit
Mz (t0 = 0) = −1, wie es z. B. nach einem pi-Anregungspuls der Fall ist.
Messsignal
In einem NMR-Experiment induziert die oszillierende Transversalmagnetisierung
Mxy in einer senkrecht zum Grundfeld ausgerichteten Hochfrequenzantenne, die
meistens als Spule ausgefu¨hrt ist, eine Spannung, die proportional zuMxy ist. Die-
ses Induktionssignal ist die Messgro¨ße in einem Kernspinresonanzexperiment. Die
Longitudinalmagnetisierung Mz ist nicht direkt als Messgro¨ße zuga¨nglich. Wenn
die Datenaufnahme mit dem Hochfrequenzsender phasenkorreliert gekoppelt ist
(sog. Quadraturdetektion), ko¨nnen sowohl die x- als auch die y-Komponente der
Magnetisierung als Signale getrennt gemessen werden. Die Larmorfrequenz wird
dabei durch Multiplikation mit einer Sinus- bzw. Cosinusfunktion demoduliert,
so dass idealerweise nur die Hu¨llkurve des Signalzerfalls, wie z. B. in Abb. 1.2
gezeigt, aufgezeichnet wird.
Im Allgemeinen ist die Magnetisierung in der Probe eine ortsabha¨ngige Gro¨ße,
d. h. auch die Pra¨zessionsfrequenz der Spins hat lokale Abweichungen von der glo-
balen Demodulationsfrequenz ab, so dass die Spinpra¨zession eine ortsabha¨ngige
zusa¨tzliche Phase akkumuliert:
φ (~x, t) =
∫
t
(ω (~x, t)− ω0) dt′ (1.32)
Das demodulierte, ortsabha¨ngige Messsignal S (~x, t) wird daher in Verallgemei-
nerung von Gl. 1.30 geschrieben:
S (~x, t) ∝Mxy (t0) eiφ(~x,t) · e−
t
T2 (1.33)
In einem Experiment wird immer das gemittelte Signal eines Probenvolumens V
detektiert,
S (t) ∝
∫
V
Mxy (t0) e
iφ(~x,t) · e− tT2 d~x. (1.34)
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Das zeitliche Verhalten des gemessenen Signals ist demnach neben der T2-Re-
laxation von der lokalen Phase der Magnetisierung zum Zeitpunkt der Messung
abha¨ngig.
1.1.5 Relaxation im inhomogenen Magnetfeld
Lokale Magnetfeldvariationen ko¨nnen neben der unvermeidlichen Dipol-Wechsel-
wirkung benachbarter Kerne, die zur T2-Relaxation fu¨hrt, auch durch Magnet-
feldinhomogenita¨ten des a¨ußeren Feldes und durch magnetisch nicht homogene
Proben verursacht werden, die in ein homogenes Feld eingebracht werden.
Die Magnetisierung ~M ist durch die magnetische Suszeptibilita¨t χ mit der ma-
gnetischen Feldsta¨rke ~H verknu¨pft,
~M = χ ~H. (1.35)
Die lokale Flussdichte ~B (~x) innerhalb eines Materials der Suszeptibilita¨t χ (~x) ist
durch die Summe aus Magnetisierung und Feldsta¨rke gegeben [Jackson, 1998]:
~B (~x) = ~H + 4pi ~M (~x) = ~H (1 + 4piχ (~x)) (1.36)
Besteht nun eine Probe aus Bereichen mit lokal variierender Suszeptibilita¨t, so
wird die Magnetflussdichte in der Probe ebenfalls ortsabha¨ngig. Die genaue Form
von Bs (~x) ha¨ngt von der geometrischen Lage der Bereiche im Medium ab. Sie
kann als Funktion der Suszeptibilita¨tsdifferenzen ∆χ zwischen den Komponenten
geschrieben werden,
Bs (~x) = f (~x,∆χ (~x)) , (1.37)
was zu einer zusa¨tzlichen Phase
φ (~x, t) = γBs (~x) t (1.38)
fu¨hrt, so dass das gemessene Gesamtsignal nach Gl. 1.34 dann durch
S (t) ∝
∫
V
Mxy (t0) e
iγBs(~x)t · e− tT2 d~x (1.39)
gegeben ist. In einem magnetisch inhomogenen Medium kommt es somit zu ei-
ner zusa¨tzlichen Dephasierung der Spins, was eine Relaxationszeitverku¨rzung be-
wirkt. Diese zusa¨tzliche Relaxation wird mit einer Zeitkonstante T ′2 beschrieben,
die die charakteristische Relaxation der Magnetisierung durch die statischen Ma-
gnetfeldinhomogenita¨ten beschreibt. Damit vereinfacht sich Gl. 1.39 zu
S (t) ∝ e−
t
T ′
2 · e−
t
T2 . (1.40)
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Die Zeitkonstante T ′2 wird als reversible Relaxationszeit bezeichnet, da dieser
Anteil der Signalrelaxation durch eine Inversion der Magnetisierung mit einem
pi-Puls in einem Spinechoexperiment ru¨ckga¨ngig gemacht werden kann (s. Kap.
1.1.6). Zusammenfassend kann dann eine effektive Relaxationszeit T ∗2 definiert
werden,
1
T ∗2
=
1
T2
+
1
T ′2
. (1.41)
Da die lokalen Feldvariationen im Allgemeinen nicht bekannt sind, la¨sst sich aus
dem direkten FID-Zerfallssignal nur T ∗2 bestimmen, nicht aber die wahre Spin-
Spin-Relaxationszeit T2.
In der medizinischen MRT treten je nach untersuchter Ko¨rperregion sehr unter-
schiedliche Situationen bzgl. der Suszeptibilita¨tsinhomogenita¨ten auf. Im zentra-
len Teil des Gehirns oder auch im Muskel treten bspw. nur sehr geringe Magnet-
feldinhomogenita¨ten auf. Im Gegensatz dazu ist die Lunge eine Region, in der
extrem hohe durch Suszeptibilita¨tsunterschiede bedingte lokale Feldgradienten
auftreten, s. a. Kap. 1.3.
1.1.6 Spinecho
Zur Messung der Spin-Spin-Relaxationszeit T2, und nicht von T
∗
2 wie es im FID-
Zerfallssignal beobachtet wird, stammt von Hahn [1950] die Idee, nach einer
Zeitspanne ∆t nach der initialen Erzeugung der Transversalmagnetisierung (was
durch z.B. einen pi2 -Puls mo¨glich ist) einen pi-Puls einzustrahlen. Zwischen zwei
Spins mit unterschiedlicher Pra¨zessionsfrequenz ∆ωL bildet sich bis zum Ein-
strahlen des pi-Pulses eine Phasendifferenz ∆φ = ∆ωL∆t aus. Der pi-Puls bewirkt
dann eine Invertierung der Phasen der Spins, d. h. ∆φ = −∆ωL∆t. Da die loka-
le Frequenz ωL durch den pi-Inversionspuls nicht vera¨ndert wird, ergibt sich zur
Zeit TE = 2∆t eine vollsta¨ndige Rephasierung der Spins, d. h. ∆φ = 0. Das zum
Zeitpunkt TE gemessene Spinecho-Signal unterliegt damit nur dem T2-Zerfall, da
die durch die reversible T ′2-Relaxationszeit beschriebene Spindephasierung durch
Inversion der Phasendifferenzen mit dem pi-Puls ru¨ckga¨ngig gemacht wurde.
Mit einem weitereren pi-Puls zum Zeitpunkt 3TE2 ist es mo¨glich, ein zweites Spin-
echo zur Zeit 2TE zu erzeugen, u. s. w. Die Amplitude des Spinechosignals fa¨llt
exponentiell mit der T2-Zeitkonstante ab wie in Abb. 1.3 dargestellt.
1.1.7 Gradientenfelder und Gradientenecho
Wird eine reine T2-Wichtung nicht beno¨tigt, so la¨sst sich auch ohne die Verwen-
dung weiterer HF-Pulses ein Echosignal erzeugen, das sog. Gradientenecho. Ein
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Abb. 1.3: Spinecho-Erzeugung: Die nach der 90◦-Anregung gleichphasigen Spins begin-
nen mit T ∗2 zu dephasieren. Die Inversion der Phasen mittels 180
◦-Puls fu¨hrt zur Repha-
sierung, bis zum Zeitpunkt des Spinechos, TE, die Phasendifferenzen aufgehoben sind.
Es wird dann ein Signal gemessen, das exponentiell mit der Spin-Spin-Relaxationszeit T2
zerfallen ist. Mit weiteren 180◦-Pulsen lassen sich zusa¨tzliche Spinechos erzeugen.
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Gradientenmagnetfeld ~G ist parallel zum Grundfeld B0 in z-Richtung orientiert
und variiert mit dem Ort. Es la¨sst sich als
~G =
(
∂Bz
∂x
,
∂Bz
∂y
,
∂Bz
∂z
)
(1.42)
schreiben. Die magnetische Feldsta¨rke und dementsprechend auch die Larmorfre-
quenz der Spins sind damit ortsabha¨ngig,
Bz (~x, t) = B0 + ~x · ~G (t) (1.43)
ω (~x, t) = γ
(
B0 + ~x · ~G (t)
)
. (1.44)
Unter Beru¨cksichtigung der Gradientenfelder lauten die Bloch-Gleichungen
dMx
dt
= γ ~G(t)~xMy − Mx
T2
(1.45)
dMy
dt
= −γ ~G(t)~xMx − My
T2
(1.46)
dMz
dt
=
M0 −Mz
T1
. (1.47)
Als Lo¨sung hierfu¨r berechnet sich:
Mxy(t) = Mxy (t0) e
iφ(~x(t),t)e
−
t
T2 (1.48)
Mz(t) = Mz (t0) e
−
t
T1 +M0(1− e−
t
T1 ) (1.49)
mit der akkumulierten Phase
φ (~x (t) , t) = −γ
∫ t
0
~x
(
t′
)
~G
(
t′
)
dt′ + φ (0) . (1.50)
Damit ergibt sich mit Gl. 1.34 fu¨r das Messsignal folgende Gleichung:
S ∝
∫
V
Mxy (t0) e
−iγ
  t
0
~x(t′)~G(t′)dt′e
−
t
T2 d~x (1.51)
Das Gradientenfeld fu¨hrt also zu einer beschleunigten Dephasierung der einzel-
nen Magnetisierungsbeitra¨ge. Um ein Gradientenecho zu erzeugen, wird nun das
Vorzeichen des Gradientenfeldes zum Zeitpunkt TE2 invertiert. Damit wird die
Dephasierung durch das Gradientenfeld zum Zeitpunkt TE wieder aufgehoben,
und es kann das Echosignal gemessen werden. Bei dieser Art des Echos werden
lokale Variationen des Grundfeldes nicht kompensiert, weshalb die Amplitude des
Gradientenechosignals proportional zu exp
(
− t
T ∗
2
)
ist.
Gradientenechos haben gegenu¨ber den Spinechos den Vorteil, dass die minimal
erreichbare Echozeit TE ku¨rzer ist als diejenige des Spinechos, da keine Zeit fu¨r
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das Einstrahlen eines 180◦-Pulses beno¨tigt wird. Außerdem relaxiert beim Gradi-
entenecho zwischen zwei aufeinanderfolgenden HF-Anregungspulsen die Longitu-
dinalmagnetisierung schneller als beim Spinecho, bei welchem ein 180◦-Puls diese
invertiert. In der schnellen MR-Bildgebung, bei der die Magnetisierung vielen
HF-Anregungen mit sehr kurzen Zeitabsta¨nden ausgetzt ist, werden daher meis-
tens Gradientenechos in Kombination mit kleinen Flipwinkeln α < 90◦ eingesetzt,
bspw. die sog. FLASH-Technik (Fast Low Angle Shot) [Haase et al., 1986].
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1.2 Magnetresonanzbildgebung
In diesem Kapitel werden die fu¨r die Magnetresonanzbildgebung 1 eingesetzten
Techniken der Bilderzeugung kurz dargestellt. Lauterbur und Mansfield erhiel-
ten fu¨r ihre wichtigen Beitra¨ge (s. z. B. Lauterbur [1973]; Mansfield und Grannell
[1973] hierzu im Jahr 2003 den Nobelpreis fu¨r Physiologie und Medizin. Ausfu¨hr-
lichere Darstellungen der Theorie der Kernspinresonanztomographie sind bspw.
bei Haacke et al. [1999] und Bernstein et al. [2004] zu finden.
1.2.1 Ortskodierung
Die Kodierung der Ortsinformation wird in der MRT durch Gradientenfelder (s.
Kap. 1.1.7) erreicht, mit denen eine zeitlich variable, in allen drei Raumrich-
tungen lineare Ortsabha¨ngigkeit der Magnetfeldsta¨rke erzeugt werden kann. Das
aus einer Probe enthaltene NMR-Signal bei Anliegen eines Gradientenfeldes wird
durch Gl. 1.51 beschrieben. Unter Vernachla¨ssigung der T2-Relaxation la¨sst sich
das gemessene Signal S als
S ∝
∫
V
Mxy (t0) e
−iγ
  t
0
~x(t′)~G(t′)dt′d~x (1.52)
schreiben. Unter der Annahme von ortsfesten Spins wa¨hrend der Aufnahme, la¨sst
sich in der Exponentialfunktion das Skalarprodukt im Integral nach den Ortsko-
ordinaten separieren:
γ
∫ t
0
~x
(
t′
)
~G
(
t′
)
dt′ = γ~x
∫ t
0
~G
(
t′
)
dt′ ≡ ~x · ~k (t) (1.53)
Dabei wurde der sog. Wellenzahlvektor oder Ortsfrequenz ~k (t) definiert als
~k (t) ≡ γ
∫ t
0
~G
(
t′
)
dt′. (1.54)
Das detektierte Kernspinresonanzsignal ergibt sich damit als:
S
(
~k (t) , t
)
∝
∫
V
Mxy (t0) e
−i~k(t)·~xd~x (1.55)
Das heisst, das Signal ist proportional zur Fouriertransformierten der ra¨umli-
chen Verteilung der Transversalmagnetisierung. Durch eine inverse Fouriertrans-
formation la¨sst sich daraus die o¨rtliche Verteilung der Transversalmagnetisierung
berechnen,
Mxy (~x) ∝
∫
S
(
~k (t) , t
)
e−i~x
~k(t)d~k. (1.56)
1Fu¨r die Magnetresonanzbildgebung (MRI) werden synonym auch die Begriffe Magnetreso-
nanztomographie (MRT), Kernspinresonanztomographie bzw. -bildgebung verwendet.
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1.2.2 Gradientenmomente
Bewegte Spins erfahren im Gradientenfeld eine von ortsfesten Spins verschiede-
ne Phasenentwicklung. Eine der Gl. 1.53 entsprechende Vereinfachung la¨sst sich
durchfu¨hren, wenn der Ort eines Spinpaketes in eine Taylorreihe entwickelt wird,
d. h.
~x(t) =
∞∑
n=0
1
N !
dn~x
dtn
· tn = ~x0 + ~v0 · t+ ~a0 · t2 + . . . , (1.57)
wobei ~x0, ~v0 und ~a0 den Anfangsort, die Anfangsgeschwindigkeit und die An-
fangsbeschleunigung des Spinpaketes bezeichnen. Damit ergibt sich dann
γ
∫ t
0
~x
(
t′
)
~G
(
t′
)
dt′ = γ~x0
∫ t
0
~G
(
t′
)
dt′ + γ~v0
∫ t
0
~G
(
t′
) · t′dt′ +
γ~a0
∫ t
0
~G
(
t′
) · t′2dt′ + . . . . (1.58)
Die Zeitintegrale der Form
γ
∫ t
0
~G
(
t′
) · tmdt′ (1.59)
heissen die Gradientenmomente der Ordnung m des Gradienten ~G. Das nullte
Gradientenmoment ist die Ortsfrequenz ~k (s. Gl.1.54). Im Allgemeinen sind die
ho¨heren Gradientenmomente nicht Null, so dass Geschwindigkeit und Beschleu-
nigung einen Beitrag zur Phasenentwicklung des Spinpaketes liefern, der u.U. zu
Bildartefakten fu¨hren kann.
1.2.3 2D und 3D Sequenzen
In heutigen MRT-Verfahren wird nur die auf Fourier-Techniken basierte Bildge-
bung angewendet, die von Kumar et al. [1975] vorgeschlagen wurde. Um einen
dreidimensional ortsaufgelo¨sten Datensatz zu erhalten, kommen dabei entweder
sog. 2D- oder 3D-Bildgebungssequenzen zum Einsatz. Der Begriff Sequenz steht
fu¨r die zeitliche Abfolge von HF-Pulsen und Gradientenfeldern in den verschiede-
nen Richtungen sowie die zeitliche Kontrolle der weiteren Hardwarekomponenten,
welche erforderlich sind, um einen kompletten Rohdatensatz aufzunehmen.
3D Sequenzen
In 3D-Verfahren wird mit jedem HF-Anregungspuls in dem kompletten von der
Senderspule abgedeckte Probenvolumen Transversalmagnetisierung erzeugt. Oh-
ne das Anliegen eines frequenzselektiven Gradientenfeldes ist die Larmorfrequenz
in der gesamten Probe anna¨hernd gleich, so dass eine resonante HF-Anregung
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(s. Kap. 1.1.3) das vollsta¨ndige Spulenvolumen erreicht. Das bedeutet, dass die
Ortskodierung durch die Gradientenmagnetfelder in allen drei Raumrichtungen
erfolgen muss und die Fouriertransformation nach Gl. 1.56 demzufolge dreidimen-
sional zu erfolgen hat.
2D Sequenzen und Schichtanregung
In einer 2D Sequenz wird im Gegensatz zur 3D Technik eine schichtselektive HF-
Anregung vorgenommen. Durch die HF-Anregung eines begrenzten Bereichs des
Probenvolumens ist bereits eine Raumdimension eingeschra¨nkt, da jedes danach
detektierte Signal nur aus der angeregten Schicht stammen kann. Innerhalb der
Schicht ist dann durch die Gradientenfelder noch eine 2D-Ortskodierung anstatt
einer 3D-Kodierung erforderlich. Zur Bildrekonstruktion nach Gl. 1.56 wird nur
eine 2D Fouriertransformation beno¨tigt.
Das Verfahren der Schichtselektion geht zuru¨ck auf Garroway et al. [1974], die
mit dem Prinzip der selektiven Anregung und Sa¨ttigung ein Verfahren zur dreidi-
mensionalen MR-Bildgebung vorgeschlagen haben. Im Folgenden wird o.B. d.A.
davon ausgegangen, dass die anzuregende Schicht in der xy-Ebene liegt, womit
fu¨r die schichtselektive Anregung ein Gradientenfeld Gz in z-Richtung anzulegen
ist, s. Abb. 1.4. Die ortsabha¨ngige Resonanzfrequenz der Spins ist dann
ω (z) = γBz(z) = γ (B0 + zGz) . (1.60)
Der HF-Anregungspuls wird nun derart moduliert, dass sein Frequenzspektrum
eine begrenzte Bandbreite ∆ω besitzt, so dass nur solche Spins angeregt wer-
den, deren durch den Gradienten eingestellte Resonanzfrequenz in diesem Bereich
liegt, s. Abb. 1.5.
Die Dicke und das Profil der angeregten Schicht sind durch das Frequenzspek-
trum des HF-Pulses gegeben. Es la¨sst sich aus den Bloch-Gleichungen herlei-
ten (z. B. [Haacke et al., 1999]), dass bei kleinen Flipwinkeln das Schichtprofil
der Fouriertransformierten der einhu¨llenden Amplitude des HF-Pulses entspricht.
Die Schichtdicke ist dann ∆z = ∆ω
γGz
. Um ein rechteckfo¨rmiges Magnetisierungs-
Schichtprofil zu erhalten, wa¨re entsprechend ein HF-Puls in Form einer Sinc-
Funktion, die als sinc (x) = sin(x)
x
definiert ist, erforderlich,
B1 (t) = B1sinc
(
pit
τs
)
(1.61)
∆ω =
1
τs
, (1.62)
worin τs den Zeitpunkt des ersten Nulldurchgangs angibt.
In der Praxis ist ein unendlich langer Sinc-Puls nicht realisierbar, weshalb auch
bei kleinen Flipwinkeln oft Abweichungen vom idealen Rechteckprofil festzustellen
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Abb. 1.4: Sequenzschema zur schichtselektiven Anregung. Durch das Einschalten des
sog. Schichtselektionsgradienten in z-Richtung wird durch den HF-Anregungspuls nur die
Magnetisierung in einer du¨nnen Schicht des Probenvolumens ausgelenkt. Der folgende
Gradient rephasiert die Transversalmagnetisierung in der Schicht. Danach kann eine 2D
Ortskodierung des Messsignals durch die x- und y-Gradienten erfolgen.
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Abb. 1.5: Prinzip der schichtselektiven Anregung. Die Frequenzbandbreite ∆ω des
HF-Pulses bestimmt die Schichtdicke ∆z. Durch die Zentralfrequenz ωs wird die Schicht-
position festgelegt.
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sind. In der schnellen Bildgebung na¨hern sich die zeitlich begrenzten Sinc-Profile
oft sehr stark einer Gauss-Form an. In diesem Fall wird ein ebenfalls Gauss-
fo¨rmiges Schichtprofil mit
∆ω =
2pi
τg
, (1.63)
angeregt, wobei τg der Halbwertsbreite (FWHM) des Anregungspulses entspricht.
Auf den Gradienten zur Schichtselektion folgt ein Gradient in der gleichen Rich-
tung mit entgegengesetzem Vorzeichen, der die aufgetretene Dephasierung der
Transversalmagnetisierung wieder ru¨ckga¨ngig macht. Es schließen sich die x-, y-
Gradienten zur 2D Ortskodierung innerhalb der angeregten Schicht an.
1.2.4 k-Raum-Eigenschaften
Mit der Einfu¨hrung des komplexen Wellenzahlvektors ~k in Gl. 1.54,
~k (t) ≡ γ
∫ t
0
~G
(
t′
)
dt′,
kann der Prozess der Datenakquisition in einem MR-Experiment als Abtas-
tung derjenigen Ortsfrequenzen des Wellenzahlvektor- bzw. k-Raumes beschrie-
ben werden, die fu¨r die Fouriertransformation in den Bildraum notwendig sind.
Die gewu¨nschten Bildparameter wie z. B. Auflo¨sung und Gesichtsfeld bestimmen
dabei, welche Datenpunkte abgetastet werden mu¨ssen. Die Trajektorie durch den
k-Raum wird nach Gl. 1.54 durch die zeitliche Modulation der Gradienten be-
stimmt. Die bildliche Darstellung von Bildgebungssequenzen als k-Raum-Trajek-
torie stammt von Twieg [1983]. Die Darstellung der Signaldaten S
(
~k
)
im k-Raum
wird, analog zur Rolle der Fouriertransformation bei Beugungs- und Interferenz-
pha¨nomenen in der Optik, auch als Hologramm bezeichnet, die ortsaufgelo¨ste
Bildraumdarstellung auch als Tomogramm.
Abb. 1.6 zeigt beispielhaft das Sequenzschema der ha¨ufig verwendeten 2D
FLASH-Sequenz [Haase et al., 1986]. Die zugeho¨rige k-Raum-Trajektorie dieser
Sequenz ist in Abb. 1.7 dargestellt. Die Sequenz besitzt eine kartesische Daten-
auslese, bei der alle Abtastpunkte Gitterpunkte eines quadratischen bzw. recht-
eckigen Gitters sind. Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten nicht-kartesischen
Messsequenzen und ihre k-Raum-Trajektorien werden in Kap. 2.1 vorgestellt.
Einfluss der Ortsfrequenzen
Die Phasenterme in Gl. 1.56 werden zu hohen Ortsfrequenzen hin sehr groß, was
eine starke Dephasierung und damit eine geringe Signalamplitude bedeutet. Die
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Readout 
Dephaser
Readout Gradient
HF
GZ
GX
GY
Schichtauswahl
Schicht-
Rephasierung
t
 Auslesegradient
TTacq
TE
 Phasenkodierung
 Auslese-
Dephasierung
 Datenaufnahme (ADC)
t
t
t
Abb. 1.6: Sequenzschema einer 2D FLASH -Bildgebungssequenz mit kartesischer Da-
tenauslese. Die schichtselektive HF-Anregung erfordert einen Rephasiergradienten nach
dem Ende des HF-Pulses. Zeitlich parallel dazu erfolgt die Dephasierung des Auslese-
gradienten und die Kodierung der Phase mit dem Gradienten der dazu orthogonalen
Raumrichtung. Zur Rohdatenakquisition wird das Spulensignal wa¨hrend der anschlie-
ßenden Schaltung des Auslesegradienten abgetastet. Zwischen zwei aufeinanderfolgenden
HF-Anregungen in einer Schicht liegt die Repetitionszeit TR.
Signalintensita¨t S ist also im k-Raum-Zentrum maximal, wo eine große Zahl ko-
ha¨renter Spins zum Messignal beitra¨gt. Die niedrigen Ortsfrequenzen bestimmen
wesentlich den Bildkontrast. Das Signal im Zentrum, S(~k = 0), entspricht gerade
dem Mittelwert der Intensita¨t des Objektes. Die hohen Ortsfrequenzen beinhalten
entsprechend die Detailinformation. Dieser Zusammenhang, der auf der Rezipro-
zita¨t der Fouriertransformation beruht, ist in Abb. 1.8 bildlich veranschaulicht.
Diskrete k-Raum-Abtastung
In der Realita¨t kann die Datenaufnahme nur mit begrenzter Taktrate erfolgen.
Daher erfolgt die Abtastung des Messsignals entlang der k-Raum-Trajektorie in
diskreten und aufgrund technischer Beschra¨nkungen fast immer mit konstanten
Zeitabsta¨nden ∆t.
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ky
kx
0
 Datenaufnahme (ADC)
 Auslesegradient
 Phasenkodierung
 Auslese-
Dephasierung
Abb. 1.7: Von der FLASH-Sequenz in Abb. 1.6 realisierte k-Raum-Trajektorie, darg-
stellt fu¨r eine HF-Anregung. Die 2D Ortskodierung in der Schicht erfolgt durch geeignete
Gradientenschaltung des Auslesedephasier- und des Phasenkodiergradienten. Mit einem
HF-Anregungspuls wird eine Zeile im k-Raum aufgenommen.
Die diskrete Abtastung kann als Multiplikation des kontinuierlichen Signals mit
einer diskreten Abtast- oder Samplingfunktion u (k) beschrieben werden. Nach
dem Faltungstheorem der Fouriertransformation ist dann das rekonstruierte Bild
Msample (x) die Faltung der inversen Fouriertransformierten der Abtastfunktion,
F−1 [u(k)] = U(x), mit dem urspru¨nglichen Objekt M(x):
Msample (x) =M(x) ∗ U(x) (1.64)
Im Folgenden wird das Problem eindimensional betrachtet, es la¨sst sich jedoch
ohne weiteres auf mehrere Dimensionen erweitern.
Bei einer konstanten GradientenamplitudeG wa¨hrend der Datenaufnahme, ist die
Schrittweite ∆k zwischen zwei abgetasteten Datenpunkten im Ortsfrequenzraum
gegeben durch
∆k = γG∆t. (1.65)
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a.
b.
c.
Abb. 1.8: Schnitt durch den Kopf eines Probanden. Links ist jeweils das Signal im
Ortsfrequenzraum (logarithmisch skalierte Darstellung) und rechts das zugeho¨rige fou-
riertransformierte Bild im Ortsraum (lineare Skalierung) dargestellt. Grobstruktur und
Kontrast der Bilder werden durch die niedrigen Ortsfrequenzen im k-Raum-Zentrum
bestimmt (b.) wa¨hrend die Außenbereiche (a.) mit großen ‖~k‖ die Detailinformation er-
geben. Es sind jeweils die Betragsbilder der komplexen Daten gezeigt.
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Die Abtastfunktion kann dann durch eine Summe von Dirac’schen δ-Distributio-
nen im Abstand n∆k beschrieben werden, so dass das Messsignal Ssample und die
rekonstruierte Magnetisierungsverteilung Msample in diesem Fall
Ssample (k) = S (k)
∞∑
n=−∞
δ (k − nk) (1.66)
Msample(x) = M(x) ∗
∞∑
n=−∞
δ
(
x− 2pin
∆k
)
(1.67)
ist. Aus Gl. 1.67 ist ersichtlich, dass die Rekonstruktion eine unendliche periodi-
sche Abfolge von Bildern des urspru¨nglichen Objekts ergibt, die jeweils um die
Positionen xi zentriert sind, wobei
xi =
2pii
∆k
. (1.68)
Um eine U¨berlappung (sog. Aliasing) mit Bildern ho¨herer Ordnung zu vermeiden,
muss die Objektausdehnung x folgende Bedingung erfu¨llen:
xmin = − pi
∆k
≤ x < xmax = pi
∆k
(1.69)
Diese Bedingung entspricht dem Nyquist-Kriterium, das besagt, dass eine auf die
Frequenz νmax bandbreitenbegrenzte Funktion exakt rekonstruierbar ist, wenn
sie in einem konstanten Intervall ∆t abgetastet wird, welches den Kehrwert der
doppelten Bandbreite nicht u¨berschreitet [Liang und Lauterbur, 2000], d. h.
∆t ≤ 2ν−1max. (1.70)
Oftmals wird 1∆t als Bandbreite angegeben. Das Nyquist-Kriterium la¨sst sich aus
Gl. 1.69 wie folgt abku¨rzen:
|x| ≤ pi
∆k
. (1.71)
Gesichtsfeld
Das Gesichtsfeld, FOV (Field of View), ist das Ortsraumintervall, nach welchem
die periodische Wiederholung des Bildes auftritt. Direkt aus Gl. 1.69 ergibt sich
hierfu¨r die Bedingung
FOV ≡ |xmax − xmin| ≤ 2pi
∆k
, (1.72)
d. h. je gro¨ßer das abzudeckende FOV ist, desto kleiner muss das Abtastintervall
∆k gewa¨hlt werden.
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Auflo¨sung
In der Praxis la¨sst sich zusa¨tzlich zur diskreten k-Raum-Abtastung zudem nur
mit endlichen Ortsfrequenzen k arbeiten. Die Beschra¨nkung des Tra¨gers der auf-
genommenen Rohdaten Ssample (k) la¨sst sich mathematisch wiederum ausdru¨cken
als Multiplikation der theoretisch im k-Raum unbegrenzten Rohdaten S (k) mit
einer Rechteckfunktion von der Breite des abgetasteten Ortsfrequenzintervalls.
Anstelle der Rechteckfunktion la¨sst sich eine allgemeine Fensterfunktion hw (k)
multiplizieren:
Ssample (k) = S (k) · hw (k) (1.73)
Die rekonstruierte MagnetisierungsverteilungMsample(x) ergibt sich dann aus der
zu S (k) geho¨rigen Magnetisierungsverteilung, M(x) = F−1 [S(k)], durch die ma-
thematische Faltung mit der inversen Fouriertransformierten der Fensterfunktion
Hw(x) = F
−1 [hw(k)]:
Msample(x) =M(x) ∗Hw(x) (1.74)
Die inverse Fouriertransformierte der Fensterfunktion Hw(x) ist die Punktant-
wortfunktion (PSF). Im Falle einer Rechteckfunktion als einfachstes Fenster ist
die PSF eine Sinc-Funktion. Die ausgepra¨gten Seitenba¨nder der Sinc-Funktion
ko¨nnen im Bild als Gibbs ringing2 Artefakt an scharfen Kanten sichtbar wer-
den. In Abb. 1.8 ist dieses Artefakt im mittleren und unteren Bild, fu¨r welche
der k-Raum abgeschnitten ist, an der a¨ußeren Begrenzung des Kopfes deutlich
erkennbar. Durch Multiplikation der gemessenen Rohdaten mit einer geeigneten
Fensterfunktion bzw. Faltung mit der Fouriertransformierten im Bildraum, lassen
sich die Seitenba¨nder der PSF auf Kosten eines etwas breiteren Hauptmaximums
deutlich reduzieren [Harris, 1978].
Im Falle der diskreten k-Raum-Abtastung mit endlichen Ortsfrequenzen (Anzahl
N Abtastpunkte) ist das zum kontinuierlichen Fall nach Gl. 1.56 a¨quivalente
Fourierpaar bei konstantem Abtastintervall ∆k durch folgende Reihen gegeben,
s. z. B. [Liang und Lauterbur, 2000]:
Ssample(k) ∝
N
2
−1∑
n=−N
2
Ssample(k)e
−2piin∆kx
N (1.75)
Msample(x) ∝ 1
2pi
N
2
−1∑
n=−N
2
Msample(x)e
2piin∆kx
N (1.76)
Die ra¨umliche Auflo¨sung eines Pixels ∆x la¨sst sich mit Gl. 1.72 als
∆x ≡ FOV
N
=
2pi
N∆k
=
pi
|kmax| (1.77)
2Benannt nach J.W. Gibbs, 1839-1903.
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angeben, wobei kmax =
N∆k
2 aus Gl. 1.75 folgt.
Fu¨r die Berechnung der diskreten Fouriertransformation mit konstantem Ab-
stand der Abtastpunkte ko¨nnen die numerisch sehr effizienten Algorithmen der
schnellen Fouriertransformation (FFT), Fast Fourier Transformation, die auf
Cooley und Tukey [1965] beruhen, zur Bildrekonstruktion eingesetzt werden. Da-
mit ist eine 2D Rekonstruktion einer u¨blichen Matrixgro¨ße, z. B. 2562, auf heuti-
gen Standardrechnern im Bereich von Millisekunden mo¨glich.
1.2.5 k-Raum-Auslesestrategien
Eine Kategorisierung von MR-Bildgebungssequenzen ist anhand verschiedener
Kriterien mo¨glich. Neben der oben dargestellten Unterscheidung in 2D und 3D
Anregungen3 sind in der Praxis Einteilungen nach der Strategie der k-Raum-
Auslese oder dem erzielten Kontrastverhalten einer Sequenz anzutreffen. Hier
seien die im Rahmen dieser Arbeit relevanten Techniken der k-Raum-Auslese
kurz eingeordnet.
Zeilenweise Anregung und Auslese
Die beiden Standardsequenzen mit zeilenweiser Anregung sind die Spinecho- und
die Gradientenecho- (FLASH-)Sequenz (s. Abb. 1.6 u. 1.7). Mit jeder HF-Anreg-
ung wird eine k-Raum-Zeile ausgelesen. Nach der Repetitionszeit TR folgt der
na¨chste Anregungspuls. Die Anzahl der beno¨tigten Anregungspulse in einer 2D
Schicht entspricht der gewu¨nschten Auflo¨sung. In der FLASH-Sequenz wird mit
kleinen Flipwinkeln gearbeitet, damit auch bei kurzer TR immer ausreichend
Longitudinalmagnetisierung vorhanden ist. Diese erreicht i. d.R. nach wenigen
Anregungspulsen einen Gleichgewichtszustand. Der Flipwinkel, bei welchem dann
das ho¨chste Signal erreichbar ist, ist der sog. Ernst-Winkel [Ernst und Anderson,
1966], s. Gl. 2.3 in Kap. 2.1.2.
”
Single Shot“- und segmentierte Verfahren
Bei Single Shot-Verfahren wird nach nur einem HF-Anregungspuls der gesamte
k-Raum ausgelesen. Durch entsprechende Gradientenschaltungen muss dann die
k-Raum-Trajektorie ~k(t) wa¨hrend der Datenakquisition den fu¨r die Bildrekon-
struktion erforderlichen Bereich abdecken.
3Im Prinzip mo¨glich, wegen langer Messzeiten aber in der Praxis nicht angewendet, ist auch
eine 1D bzw. Einzelvolumen-Anregung nach dem Prinzip von [Garroway et al., 1974].
1.2. Magnetresonanzbildgebung 27
Seit einigen Jahren sind die technischen Mo¨glichkeiten, i. B. sehr schnell und pra¨-
zise schaltbare Gradienten, so weit fortgeschritten, dass derartige Sequenzen in
der klinischen Routine eingesetzt werden. Ein Beispiel ist das Echo Planar Ima-
ging (EPI), das bereits von Mansfield [1977] vorgeschlagen wurde. Hierbei handelt
es sich um eine Gradientenecho-Sequenz, in der die k-Raum-Zeilen in abwechseln-
der Richtung durchlaufen werden, so dass zwischen der Datenaufnahme jeweils
nur kurze Gradienten no¨tig sind, um in dazu orthogonaler Richtung eine Zeile
”
weiterzuspringen“.
Auch mit der Turbo-Spin-Echo-Sequenz (z. B. RARE [Hennig et al., 1986]) wird
eine Reduzierung der beno¨tigten Anregungspulse erreicht. Nach jeder Aufnah-
me einer k-Raum-Zeile wird zusa¨tzlich ein pi-Puls geschaltet, so dass hiermit die
Eigenschaften der Spinechotechnik nutzbar sind.
Mit Single Shot-Verfahren sind prinzipiell ku¨rzere Messzeiten, in der Praxis we-
niger als 1 s pro 2D Schicht, als bei der zeilenweisen Anregung erreichbar. Die
Datenaufnahmezeit nach einer einzelnen Anregung ist jedoch gro¨ßer. Und da das
Signal mit der Zeitkonstante T2 bzw. T
∗
2 zerfa¨llt, werden Single Shot-Verfahren
fast nur als 2D Auslese verwendet, da ein 3D Ausleseschema noch mehr Zeit be-
no¨tigt. Es ha¨ngt dann letztlich von der Art der Probe ab, ob der Einsatz einer
Single Shot-Sequenz sinnvoll ist. Als Kompromiss werden vielmals gemischte, sog.
segmentierte, Sequenzen benutzt, die einzelne Segmente des k-Raumes mit einer
Anregung aufnehmen.
”
Partial Fourier“- und
”
View Sharing“-Verfahren
Die Matrix der Fouriertransformierte eines reellen Objekts ist selbstadjungiert,
d. h.
S
(
(−~k
)
= S∗
(
(~k
)
, (1.78)
so dass es theoretisch ausreicht, die Ha¨lfte des k-Raumes abzutasten. Die andere
Ha¨lfte kann dann mittels Gl. 1.78 berechnet werden. In der Praxis wird wegen der
hohen Signalintensita¨ten im zentralen k-Raum dieser immer vollsta¨ndig abgetas-
tet, da damit u. a. eine wesentliche Verbesserung des Signal-Rauschverha¨ltnisses
erreicht wird. Tauglich sind oft Auslesestrategien, die z. B. 58 o.
3
4 des k-Raumes
abtasten. Dieses Vorgehen wird als Partial Fourier -Auslese bezeichnet. Die Single
Shot Turbo-Spin-Echo-Sequenz mit Partial Fourier -Akquisition ist als HASTE-
Sequenz [Semelka et al., 1996] fu¨r sehr kurze Akquisitionszeiten trotz der fu¨r die
Spinechos beno¨tigten pi-Refokussierungspulse bekannt.
Eine weitere Mo¨glichkeit zur Messzeitverku¨rzung in dynamischen Sequenzen, die
eine Zeitserie von Bildern eines Objektes darstellen sollen, ist das View Sharing,
bei dem Teile des k-Raumes aus Aufnahmen zu verschiedenen Zeiten untereinan-
der erga¨nzt werden [Riederer et al., 1988]. Damit kann eine hohe Zeitauflo¨sung im
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Kontrastverhalten erreicht werden. Die ra¨umliche Auflo¨sung wird durch ein Auf-
fu¨llen des k-Raumes aus den kumulierten Daten der gesamten Zeitserie oder aus
ho¨her aufgelo¨sten Referenzaufnahmen gewonnen, die in gro¨ßeren Zeitintervallen
aufgenommen werden ko¨nnen und die Zeitauflo¨sung nur geringfu¨gig einschra¨nken.
Aufgrund der geringeren aufgenommenen Datenmenge liefern alle Verfahren mit
reduzierter k-Raum-Abtastung ein niedrigeres Signal-Rauschverha¨ltnis.
1.2.6 Kontrast in der MRT
Das zeitliche Verhalten von Transversal- und Longitudinalmagnetisierung nach
einem Anregungspuls ist wie in Kap. 1.1.4 erla¨utert exponentiell mit der Be-
schreibung durch die Relaxationszeitkonstanten T1 und T2 (bzw. T
∗
2 ).
Aufgrund des exponentiellen Verlaufs ergeben sich im zeitlichen Verlauf variie-
rende Signalunterschiede fu¨r Substanzen mit unterschiedlichen Relaxationszeiten
innerhalb der Probe. In Abha¨ngigkeit der Wahl der Sequenzparameter Echozeit
TE und Repetitionszeit TR lassen sich damit unterschiedliche Wichtungen im
Bildkontrast erreichen wie in Abb. 1.9 beispielhaft dargestellt. Eine T1-Wichtung
wird bei verha¨ltnisma¨ßig kurzen TE- und TR-Zeiten erreicht. Wegen der kur-
zen Echozeit sind die durch den T2-Zerfall bedingten Signalunterschiede in der
Probe noch gering. Die Unterschiede in der Relaxation der Longitudinalmagneti-
sierung, die von T1 abha¨ngen, tragen hingegen durch die kurze TR zu wesentli-
chen Magnetisierungssignalunterschieden nach der folgenden HF-Anregung bei.
In der T2-Wichtung bei langen TE- und TR-Zeiten sind die Beitra¨ge zu Mess-
signalunterschieden gerade umgekehrt. Entsprechend kommen in der Spindichte-
(ρ-)Wichtung mit kurzer TE und langer TR weder T1- noch T2-Unterschiede zum
Tragen, und das Messsignal ha¨ngt von der o¨rtlichen Dichte der resonanten Kerne
in der Probe ab.
Der Bildkontrast in der MRT la¨sst sich zusa¨tzlich durch sog. Pra¨parationstechni-
ken wesentlich beeinflussen. Es existieren zahlreiche Verfahren, die darauf beru-
hen, vor der Datenauslese erga¨nzende HF-Pulse zu schalten. Ein einfaches Beispiel
ist das Schalten eines pi-Pulses, der eine Magnetisierungsinversion bewirkt (s. a.
Abb. 1.2 (b.)). Das Messsignal ha¨ngt dann aufgrund der T1-Relaxation von der
Wartezeit nach dem Inversionspuls ab. Durch die zusa¨tzliche Schaltung geeigneter
Gradientenfelder ist zudem eine orts-, geschwindigkeits- oder umgebungsabha¨n-
gige Pra¨paration der Spins mo¨glich. Die unterschiedlichen Pra¨parationstechniken
sind mit allen Auslesestrategien dieser Arbeit kombinierbar.
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TR
TE
ρ T2
T1
MRT-Kontrast
Abb. 1.9: Bildkontrast mit T1- (unten links), T2- (oben rechts) und Spindichte (ρ)-
Wichtung (oben links). Abha¨ngig von der Wahl der Mestechnik und der Messparameter
(Repetitionszeit TR und Echozeit TE) kann der Bildkontrast in der MRT variiert wer-
den. Dargestellt ist ein sagittaler Schnitt des Kopfes eines gesunden Probanden in drei
unterschiedlichen Wichtungen. Aus [Jerecˇic´, 2001].
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1.3 Aufbau der Lunge
Die Lunge stellt eine große Herausforderung fu¨r die MR-Bildgebung dar. Auf-
grund derer besonderer physikalischer Eigenschaften versprechen Verfahren mit
nicht-kartesischen k-Raum-Trajektorien hier Vorteile gegenu¨ber herko¨mmlichen
Auslesestrategien. Der anatomische Aufbau der Lunge und die daraus resultie-
renden Herausforderungen der MRT dieses Organs sollen daher kurz vorgestellt
werden.
1.3.1 Anatomie
Die menschliche Lunge besteht aus einem rechten Lungenflu¨gel, der sich anhand
tiefer Einschnitte in drei Lungenlappen unterteilen la¨sst, und einem linken Lun-
genflu¨gel bestehend aus zwei Lappen, s. Abb. 1.10. Die Lunge liegt in der Brust-
ho¨hle. Die Lungenspitze u¨berragt das Schlu¨sselbein um einige Zentimeter, unten
liegt die Lunge auf dem Zwerchfell auf, dessen Lage sehr variabel hauptsa¨chlich
von der Atemstellung abha¨ngt.
Oberlappen
Mittellappen
Unterlappen
Luftröhre
Herz
(rechter Ventrikel)
linker
Ventrikel
Aorta
Pulmonar-
arterie
Abb. 1.10: Schematischer Querschnitt durch die Lunge. Der rechte Lungenflu¨gel ist in
drei Lappen unterteilt, der linke in zwei. Nach [Netter et al., 2000].
Die von der Luftro¨hre ausgehenden Bronchien zweigen sich in einem Bronchi-
albaum in kleinere A¨ste auf und enden in den Alveolarsa¨ckchen, in denen sich
die Lungenbla¨schen (Alveolen) als kleinste funktionelle Einheit der Lunge befin-
den, s. Abb. 1.11. Die Alveolen weisen einen Durchmesser von 0, 2 . . . 0, 3mm auf.
Die große Zahl der Alveolen fu¨hrt zu einer wirksamen Lungenoberfla¨che von ca.
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140m2 [Thews, 1997]. Die Alveolen sind von einem dichten Kapillarnetz umge-
ben. Der Luftraum der Alveolen ist hiervon durch eine du¨nne Gewebsmembran
getrennt, u¨ber die durch Diffusion der Gasaustausch stattfindet.
Bronchialarterie
Bronchialbaum
Luftröhre
Septum
Alveolarsäckchen
Lungenbläschen, von Kapillargefäßen umgeben
Septum
Pulmonar-
vene
Pulmonar-
arterie
Abb. 1.11: Schematische Darstellung der Lungengefa¨ße und des Bronchialsystems. Die
Luftro¨hre verzweigt sich im Bronchialbaum, dessen kleinste A¨ste in den Lungenbla¨schen
(Alveolen) enden. Nach [Netter et al., 2000].
1.3.2 MRT der Lunge
Die inhomogene Luft-Gewebe-Struktur der Lunge fu¨hrt erstens zu einer niedrigen
Protonendichte von nur etwa 20 . . . 30% ihres Volumens. Dieses bewirkt ein deut-
lich geringeres Signal-Rausch-Verha¨ltnis in der 1H-MRT der Lunge als in anderen
Organen.
Zweitens bewirken die Luft-Gewebe-U¨berga¨nge auf der mikroskopischen Skala
der Lungenbla¨schen eine starke Variation der lokalen magnetischen Suszeptibilita¨t
[Bergin et al., 1991]. Wie in Kap. 1.1.5 erla¨utert, fu¨hrt dieses zu einer im Vergleich
zur T2-Relaxationszeit sehr kurzen effektiven T
∗
2 -Zeit. Die Relaxationszeiten in
der Lunge liegen bei B0 = 1, 5T im Bereich von T2 ≈ 61 . . . 98ms, T ∗2 ≈ 1 . . . 2ms
und T1 ≈ 1200 . . . 1500ms [Hatabu et al., 1999b; Mai et al., 2000; Jakob et al.,
2002]. Von Durney et al. [1996] werden verschiedene theoretische Modelle der
Lunge betrachtet, die Relaxationszeiten in der gleichen Gro¨ßenordnung ergeben.
Eine Vera¨nderung von Relaxationszeiten durch Kontrastmittelgabe kann zur Be-
stimmung physiologischer Parameter der Lunge in der MRT genutzt werden. Bei
Atmung von reinem Sauerstoff bspw. wird eine verku¨rzte T1-Zeit im Lungen-
gewebe beobachtet. Mit Hilfe dieses Pha¨nomens lassen sich Bereiche der Lunge
32 1. Grundlagen
identifizieren, in denen die Ventilation oder Diffusion in den Alveolen behindert
ist [Edelman et al., 1996; Chen et al., 1998]. Auch die T ∗2 -Relaxation wird auf-
grund der verschiedenen Suszeptibilita¨ten von Luft und reinem Sauerstoff beein-
flusst, so dass in einer zwischen normaler Atmung und Sauerstoffatmung verglei-
chenden T ∗2 -Kartierung regionale Defizite der Lungenfunktion detektiert wurden
[Pracht et al., 2005].
Eine Abbildung des luftgefu¨llten Alveolarraumes ist mit der 1H-MRT nicht mo¨g-
lich. Es gibt jedoch Edelgase mit halbzahligem Kernspin, die nach Hyperpola-
risation und Einatmung zur Abbildung des Luftraumes der Lungen verwendet
wurden. Erste Experimente zur in-vivo Lungenbildgebung mit hyperpolarisier-
tem 3He am Menschen wurden von Bachert et al. [1996] und Ebert et al. [1996]
durchgefu¨hrt.
Eine weitere Schwierigkeit in der MRT der Lunge stellt die Atembewegung und
die Pulsation des Herzens dar. Dieser kann durch Atemanhalten begegnet werden,
was entsprechend kurze Messzeiten erfordert, insbesondere bei Patienten mit ein-
geschra¨nkter Lungenfunktion. Als Alternative ko¨nnen Triggerverfahren eingesetzt
werden, wobei jeweils ein Teil der MR-Bildaufnahme zu festgelegten Zeitpunkten
des Herz-EKG und/oder der Atemkurve erfolgt. Gatingverfahren nutzen bei fort-
laufender Akquisition der Bilddaten die parallel aufgezeichneten physiologischen
Parameter, um die Messdaten entsprechend so zu ordnen, dass zu einem Bild
nur Daten der gleichen Phase des Herz- bzw. Atemzyklus’ beitragen. Neben den
zur Registrierung des Herz- und Atemzyklus’ zur Verfu¨gung stehenden externen
elektrischen, optischen und mechanischen Messsensoren kann die Atemposition
auch durch die MR-Bildgebung selber festgestellt werden. Zum Beispiel la¨sst sich
die vertikale Position des Zwerchfells aufgrund der scharfen Abgrenzung zu den
Lungen auch mit sehr kurzer Messdauer (bei entsprechend geringer Auflo¨sung)
sicher erkennen. Diese Art der Steuerung der Datenaufnahme wird als Naviga-
tor Gating bezeichnet [Ehman und Felmlee, 1989; Liu et al., 1993; Wang et al.,
1996].
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2.1 k-Raum Auslesetechniken
Die Messsignale werden, wie in Kap. 1.2.4 beschrieben, im k-Raum abgetas-
tet. Durch eine Fouriertransformation wird aus dem aufgefu¨llten k-Raum dann
die Bildinformation im Ortsraum erhalten. Der zeitlichen Abfolge der angeleg-
ten Magnetfeldgradienten und Hochfrequenzpulse kann ein Ausleseschema im k-
Raum zugeordnet werden [Ljunggren, 1983]. In dieser Arbeit wurden Sequen-
zen mit radial- und spiralfo¨rmigen Ausleseschemata entwickelt, deren Bild- und
Artefakteigenschaften sich in einigen Bereichen deutlich von den u¨blicherweise
verwendeten kartesischen Verfahren (s. Kap. 1.2.5) unterscheiden. Sie besitzen
Eigenschaften, die sie u. a. fu¨r die Bildgebung von sehr schnell relaxierendem
Geweben interessant machen.
Das vorrangige Ziel in der Implementierung und Optimierung der nicht-karte-
sischen Auslesetrajektorien war die Erzielung kurzer Echozeiten in Gradienten-
echosequenzen zur Bildgebung von Proben mit kurzer T ∗2 -Relaxationszeit.
2.1.1 Restriktionen durch das Gradientensystem
Die k-Raum-Trajektorie ha¨ngt nach Gl. 1.54 direkt von der Schaltung der Gradi-
entenmagnetfelder ab. Damit ist klar, dass die Eigenschaften des Gradientensys-
tems des MR-Tomographen die Realisierbarkeit beliebiger k-Raum-Trajektorien
einschra¨nken. Einige fu¨r alle Formen der k-Raum-Auslese wichtigen Kenndaten
der Gradientenhardware sind im Folgenden aufgefu¨hrt.
Die maximale Gradientensta¨rke Gmax wird vom gro¨ßtmo¨glichen Strom, der durch
die Gradientenspule fließen kann, bestimmt. Dieser wiederum ist technisch limi-
tiert durch Gradientenversta¨rker, Leiterquerschnitte und -materialien, Ku¨hlung,
u. s. w.
Die zweite wichtige Limitation des Gradientensystems ist die Schaltzeit zum Um-
schalten der Gradientenamplitude. Sie wird als maximale Gradientenanstiegsrate
oder Slew Rate Smax angegeben und entspricht zeitlichen Ableitung der Gradien-
tenamplitude,
~S(t) =
d~G(t)
dt
. (2.1)
Nach der Lenz’schen Regel werden durch die A¨nderung des Magnetfeldes in der
Gradienspule Stro¨me induziert, die der Ursache ihrer Entstehung entgegenwirken.
Dieses ist, neben Wirbelstrom- und anderen Effekten, die das gewu¨nschte zeitliche
Verhalten der zu erzeugenden Gradientenfelder verzerren, die wesentliche Ursache
fu¨r die technische Schwierigkeit, sehr große Anstiegsraten pra¨zise zu realisieren.
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In Tab. 2.1 sind die wichtigsten Kenndaten der Gradientensysteme der beiden in
dieser Arbeit verwendeten MR-Tomographen, Magnetom Symphony und Magne-
tom Avanto (Fa. Siemens, Erlangen), aufgelistet.
Symphony Avanto
Systembezeichnung
”
Quantum“
”
SQ“
max. Gradientensta¨rke Gx,ymax 30mTm−1 40mTm−1
Gzmax 30mTm
−1 45mTm−1
max. Anstiegsrate Sx,ymax 100Tm−1s−1 180Tm−1s−1
Szmax 100Tm
−1s−1 220Tm−1s−1
Tabelle 2.1: Wichtige Kenndaten der Gradientensysteme der beiden verwendeten MR-
Tomographen der Fa. Siemens, Erlangen.
2.1.2 Kartesische Datenabtastung
Das Prinzip der k-Raum-Abtastung mit Aufnahme der Datenpunkte auf einem
kartesischen Gitter wurde anhand der 2D FLASH-Sequenz [Haase et al., 1986]
in Abb. 1.7 bereits erkla¨rt. Sowohl die 2D als auch die 3D FLASH Sequenz
[Frahm et al., 1986], deren Sequenzschema in Abb. 2.1) zu finden ist, sind sehr
schnelle Gradientenechosequenzen mit kartesischer Datenabtastung. Sie dienen
hier zum Vergleich mit den entwickelten nicht-kartesischen Auslesetechniken.
Optimierung der Echozeit
Mit jeder HF-Anregung wird in der FLASH-Sequenz eine k-Raum-Zeile abge-
tastet. Das Gradientenecho tritt in der Mitte der Auslese auf, d. h. die Echozeit
ist in der 3D FLASH-Sequenz gegeben durch die Summe aus der halben La¨nge
des Anregungspulses, des Maximums der Zeitdauer aus Phasenkodiergradienten
und Auslesedephasiergradienten sowie der halben Auslesezeit. In der 2D Variante
muss zudem die Zeit fu¨r den Schichtselektionsrephasiergradienten beru¨cksichtigt
werden.
Eine Reduzierung der Echozeit kann durch Optimierung folgender Parameter
erreicht werden:
- Eine Minimierung der zeitlichen La¨ngen von Phasenkodier-, Schichtselek-
tionsrephasier- und Auslesedephasiergradienten erfolgt durch Ausnutzung
der maximal mo¨glichen Gradientenanstiegsraten (s. Kap. 2.1.1).
Eine Verringerung der Bildauflo¨sung bedeutet, dass kleinere maximale Gra-
dientenmomente beno¨tigt werden, was entsprechend eine Verku¨rzung der
Gradienten erlaubt.
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Gx
Gz
Gy
t
3D-Anregung
TE
 Auslesegradient
 Phasenkodierung
 Auslese-
Dephasierung
 Datenaufnahme
Abb. 2.1: Sequenzschema der 3D FLASH Sequenz. Im Vergleich zur 2D Variante fehlt
die Schichtselektivita¨t des Anregungspulses. Dafu¨r wird zur 3D Ortskodierung ein weite-
rer Phasenkodiergradient in der dritten Raumrichtung (z) geschaltet.
- Eine Verku¨rzung der Dauer des HF-Anregungspulses in der 2D Variante
bedeutet gleichzeitig ein schlechteres Schichtprofil, s. Gl. 1.61.
Durch die Aufnahme eines sog. asymmetrischen Echos, d. h. Verku¨rzung des k-
Raumes in der Ausleserichtung auf einer Seite a¨hnlich der Partial Fourier -Aus-
lesestrategie (s. Kap. 1.2.5), ist eine Verku¨rzung der Echozeit erzielbar. Dennoch
steigt die minimale Echozeit bei kartesischen k-Raum-Auslesestrategien linear mit
der Anzahl der in Ausleserichtung abzutastenden k-Raum-Punkte an.
Eine ho¨here Bildauflo¨sung bedeutet damit bei kartesischen Auslesetechniken letzt-
lich immer auch eine ho¨here geringstmo¨gliche Echozeit.
Signalgleichung
In der FLASH-Sequenz wird eine Kombination von kurzer Repetitionszeit TR und
kleinen Flipwinkeln, i. d.R. α < 50◦, verwendet. Aufgrund des kleinen Flipwinkels
wird bei jeder HF-Anregung nur jeweils ein Teil der Gleichgewichtsmagnetisierung
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in die Transversalebene ausgelenkt. Die verbleibende sowie die in der Zwischenzeit
wieder mit der Zeitkonstanten T1 relaxierte Longitudinalmagnetisierung ist fu¨r
die folgende HF-Anregung verfu¨gbar. Es bildet sich ein Gleichgewichtszustand
aus, dessen Signalintensita¨t
S = S0
(
1− e−
TR
T1
)
e
−
TE
T∗
2 sinα
1− cosα · e−
TR
T1
(2.2)
ist. Bei gegebenem TR, TE und T1 ist der Flipwinkel, bei welchem das Messsignal
maximal wird, der sog. Ernst-Winkel [Ernst und Anderson, 1966]:
αE = arccos(e
−
TR
T1 ). (2.3)
Dephasierung der Resttransversalmagnetisierung
Beim FLASH-Prinzip wird davon ausgegangen, dass die Transversalmagnetisie-
rung zum Zeitpunkt der jeweils folgenden HF-Anregung vollsta¨ndig relaxiert ist,
d.h. T
(∗)
2 < TR. Wenn diese Bedingung nicht erfu¨llt ist, ko¨nnen aufgrund der
noch vorhandenen Restmagnetisierung Bildartefakte auftreten. Wird eine kurze
Gesamtmessdauer angestrebt, ist es vorteilhaft, TR klein zu wa¨hlen. In diesem
Fall oder bei Proben mit sehr langer T
(∗)
2 -Zeit ist dann obige Bedingung verletzt.
In diesem Fall werden sog. Spoiler-Gradienten im Anschluss an die Auslesegra-
dienten geschaltet, um die Phasenkoha¨renz der nach der Auslese verbliebenen
Transversalmagnetisierung zu zersto¨ren.
Eine zweite Mo¨glichkeit zur Vermeidung ungewollter Phasenkorrelationen zwi-
schen aufeinanderfolgenden HF-Anregungen besteht in einer zufa¨lligen Variation
der Phase des eingestrahlten HF-Anregungspulses (RF Spoiling). Der Empfa¨nger
muss dann mit der gleichen Phasenverschiebung das Signal aufnehmen.
2.1.3 Spiralabtastung
Spiralfo¨rmige k-Raum-Auslesestrategien sind eine sehr effiziente Technik, die in
vielen Anwendungsbereichen Vorteile gegenu¨ber herko¨mmlichen kartesischen Ver-
fahren, die die Datenpunkte im k-Raum auf einem kartesischen Gitter abtasten,
bietet. Blut, welches wa¨hrend der Messung in Bewegung ist, kann bspw. mit gu-
tem Kontrast dargestellt werden [Meyer et al., 1992], da die Gradientenmomente
kleiner Ordnung im Vergleich zu EPI und herko¨mmlichen kartesischen Auslese-
verfahren gering sind [Nishimura et al., 1995]. Ein weiterer wichtiger Vorteil von
Spiraltechniken ist eine mehrfache Abtastung bzw. U¨berabtastung des k-Raum-
Zentrums, was zu reduzierten Bewegungs- und Pulsationsartefakten beitra¨gt.
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Die Spiralauslesetechnik wurde erstmals von Ahn et al. [1986] als Spiral-Scan
Echo Planar Imaging (SEPI) vorgestellt. Sie ist inzwischen als Spiral MRI be-
kannt. Zum Beispiel Bo¨rnert et al. [1999] geben eine ausfu¨hrliche Darstellung der
Spiral MRI und derer Eigenschaften. Im k-Raum beschreibt die Trajektorie eine
Spirale,
~k(t) = r(t)eiφ(t), (2.4)
wobei r(t) und φ(t) als stetig und streng monoton vorausgesetzt werden. Eine
in radialer Richtung a¨quidistante Abtastung des k-Raumes, d. h. dr
dφ
= const
[Meyer et al., 1992], wird mit der Archimedeschen Spirale erreicht, bei der der
Radialteil proportional zum Azimuthwinkel ist:
~k(t) = Aφ(t)eiφ(t) (2.5)
In kartesischen Komponenten ist die Darstellung
kx(t) = Aφ(t) cos φ(t) (2.6)
ky(t) = Aφ(t) sin φ(t). (2.7)
Beispielhaft ist in Abb. 2.2 die Trajektorie einer single shot Spiralsequenz darge-
stellt. Die Auslese beginnt im k-Raum-Zentrum, wodurch sehr kurze Echozeiten
erreichbar sind. Die Echozeit wird dann in der 2D Gradientenechospiralsequenz
nur durch die Zeit fu¨r die Schichtselektion bestimmt.
Die zur Realisierung der Trajektorie beno¨tigten Gradienten ~G(t) lassen sich mit-
tels Gl. 1.54 gewinnen:
~G(t) =
1
γ
· d
dt
~k(t) (2.8)
Das Einsetzen von Gl. 2.5 liefert die Gradientenform:
~G(t) =
A
γ
(
φ˙(t)eiφ(t) + iφ(t)φ˙eiφ(t)
)
(2.9)
=
A
γ
(1 + iφ(t)) φ˙(t)eiφ(t) (2.10)
Die Auslesegradienten oszillieren mit modulierten Sinus- bzw. Kosinusfunktionen.
In kartesischer Komponentenschreibweise ergibt sich
Gx(t) =
A
γ
φ˙(t) (cos (φ(t))− φ(t) sin (φ(t))) (2.11)
Gy(t) =
A
γ
φ˙(t) (sin (φ(t))− φ(t) cos (φ(t))) . (2.12)
Abb. 2.3 zeigt das Sequenzschema der 2D Spiralsequenz. Neben der Single Shot
Auslese, bei der der gesamte k-Raum nach einer HF-Anregung auf einer Spi-
rale abgetastet wird, bietet sich die Mo¨glichkeit der Auslese mit N ineinander
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ky / m
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Abb. 2.2: k-Raum Trajektorie der Single Shot Spiral-MRT. Mit einer HF-Anregung
wird ausgehend vom Zentrum der gesamte k-Raum entlang einer Archimedeschen Spirale
abgetastet. Da die gemessenen Punkte nicht auf einem kartesischen Gitter liegen, ko¨nnen
die Algorithmen der schnellen Fouriertransformation (FFT) nicht ohne weiteres zum
Einsatz kommen.
verschachtelten (interleaved) Spiraltrajektorien, die jeweils um einen Anfangs-
winkel gegeneinander gedreht sind. Diese segmentierte Auslesestrategie verku¨rzt
die Auslesezeit fu¨r einen Spiralarm auf 1
N
, so dass bei kurzer T ∗2 -Zeit der Probe
ein Signalgewinn erzielbar ist.
Die Spiralsequenz wurde auch mit einer 3D k-Raum-Abtastung implementiert.
Dabei ist eine 2D Spiralauslese mit einer kartesischen Phasenkodierung in der
dritten Raumrichtung kombiniert, so dass die Trajektorie u¨bereinandergeschich-
tete Spiralen (Stack of Spirals) beschreibt, s. Abb. 2.4, beschreibt [Amann et al.,
2002].
Als Nachteil der nicht-kartesischen Auslesestrategien muss die rechenzeitinten-
sivere Bildrekonstruktion genannt werden. Da die gemessenen Punkte nicht auf
einem kartesischen Gitter liegen, ko¨nnen die Algorithmen der schnellen Fourier-
transformation (FFT) nicht ohne weiteres zum Einsatz kommen, sondern die
Messdaten mu¨ssen erst im Gridding-Verfahren auf ein kartesisches Gitter umge-
rechnet werden, s. Kap. 2.2. Zudem ko¨nnen die auftretenden Bildartefakte For-
men annehmen, die in der klinischen Anwendung von kartesischen Sequenzen
nicht auftreten und damit zuna¨chst ungewohnt sind.
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TACQTE
Schichtselektion
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t
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Spiralauslese
Abb. 2.3: Sequenzschema der 2D Spiralsequenz. Sofort nach der schichtselektiven An-
regung beginnt die Datenauslese mit den sinus- bzw. kosinusfo¨rmig modulierten Auslese-
gradienten in der xy-Ebene. Die Spoiler -Gradienten sind optional und werden vorrangig
bei Verwendung einer kurzen Repetitionszeit verwendet, um die Phasenkoha¨renz einer
evtl. vorhandenen Rest-Transversalmagnetisierung zu zersto¨ren.
ky 
kx 
kz 
Abb. 2.4: k-Raum Trajektorie der 3D Stack of Spirals Sequenz. Jede 2D Spiralauslese
wird mit einer (kartesischen) Phasenkodierung in der dritten Raumrichtung verknu¨pft.
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Die in dieser Arbeit entwickelten und fu¨r neue Hard- und Softwaresysteme opti-
mierten Sequenzen und Bildrekonstruktionsverfahren beruhen auf Arbeiten von
Amann et al. [1997], siehe auch [Amann, 2000].
2.1.4 Spiral-Gradientendesign
Die Gradientenform der Spiralauslese ist durch Gl. 2.9 beschrieben. Die Konstante
A wird durch die Anzahl N der Spiralarme und das (radiale) Gesichtsfeld FOV
bestimmt,
A =
N
FOV
. (2.13)
Die Winkelfunktion φ(t) wird durch das Gradientensystem des MR-Tomographen
eingeschra¨nkt, insbesondere durch die maximale Gradiententa¨rke Gmax und -
anstiegsrate Smax, s. Kap. 2.1.1. In der Spiral MRI folgt aus den Gl. 2.11 und
2.12 fu¨r die kartesischen Komponenten der Anstiegsrate:
Sx(t) =
A
γ
((
φ¨− φφ¨2
)
cosφ−
(
2φ˙2 + φφ¨
)
sinφ
)
(2.14)
Sx(t) =
A
γ
((
φ¨− φφ¨2
)
sinφ−
(
2φ˙2 + φφ¨
)
cosφ
)
(2.15)
Um die schnellstmo¨gliche Abtastung des k-Raumes zu erreichen, sollte die Da-
tenaufnahme mit der maximalen Gradientensta¨rke Gmax erfolgen. Der Anstieg
bis zum Erreichen von Gmax muss dann mit Smax erfolgen. Mit diesen Randbe-
dingungen ist das Aufstellen einer Differentialgleichung zweiter Ordnung fu¨r φ(t)
mo¨glich, die numerisch gelo¨st werden kann [King et al., 1999]. Die in dieser Arbeit
implementierten Sequenzen fu¨r die Spiral-MRT verwenden die von [Cline et al.,
2001] angegebene analytische Na¨herung fu¨r die Winkelfunktion
φ(t) =


βt2
2+2( 2β
3
)
1
6 t
1
3+( 2β
3
)
2
3 t
4
3
fu¨r t ≤ t1
√
(φ(t1))
2 + 2 (t− t1) γGmaxA fu¨r t ≤ t1
(2.16)
Dabei ist β ≡ γ Smax
A
und t1 ist der Zeitpunkt, an welchem die maximale Gradi-
entensta¨rke erreicht ist:
t1 =
2γ
3A
G3max
S2max
(2.17)
In Abb. 2.5 ist ein nach Gl. 2.16 berechnetes Beispiel einer Spiraltrajektorie ge-
zeigt.
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Abb. 2.5: Beispiel einer Gradientenberechnung fu¨r die spiralfo¨rmige k-Raum-Auslese
nach Gl. 2.16 mit den Parametern Gmax = 40mTm
−1, Smax = 180Tm
−1s−1, A =
6, 37m−1 (entspricht z.B. FOV = 400mm und N = 16). Gezeigt sind oben links die Lo¨-
sung fu¨r den Winkelanteil φ(t) und oben rechts die k-Raum-Trajektorie. In der unteren
Reihe ist links der Gradientenzeitverlauf und rechts die Gradientenanstiegsrate darge-
stellt fu¨r x- (schwarz) und y-Richtung (farbig) sowie der Absolutbetrag (gestrichelt).
2.1. k-Raum Auslesetechniken 43
Auflo¨sung und Gesichtsfeld
Die Bildauflo¨sung ∆x ist wie in Kap. 1.2.4 gezeigt durch die maximale Ortsfre-
quenz kmax bestimmt. Bei der spiralfo¨rmigen k-Raum-Abtastung kann kmax in
radialer Richtung betrachtet werden. Mit einer Auslesezeit von Tacq gilt dann
kmax = Aφ (Tacq) . (2.18)
Mit Gl. 1.77 folgt dann fu¨r die Auflo¨sung
∆x =
pi
Aφ (Tacq)
. (2.19)
Tacq la¨sst sich mit Hilfe der analytischen Na¨herung 2.16 wesentlich schneller be-
rechnen als durch numerische Lo¨sung der Differentialgleichung fu¨r φ. Damit ist
eine Echtzeit-U¨berwachung u¨ber die Benutzerschnittstelle der Steuerungssoftwa-
re des MR-Scanners gegeben [Warmuth, 2003]. Auswirkungen einer Vera¨nderung
der Spiralparameter ko¨nnen instantan u¨berpru¨ft werden.
Das Gesichtsfeld ist nach Gl. 1.72 durch die gro¨ßte Abtastschrittweite im k-Raum
bestimmt. Da die Schrittweite in azimutaler Richtung ∆kφ immer wesentlich klei-
ner ist als ∆kr in radialer Richtung bzw.
∆kr
N
bei Beru¨cksichtigung vonN Spiralar-
men, sind Einfaltungen von Bildern ho¨herer Ordnung nur aus radialer Richtung
zu erwarten, d. h.
FOV =
2piN
∆kr
. (2.20)
∆kr ist durch die radialen Differenz der Trajektorie nach einem Umlauf gegeben:
∆kr = A · 2pi (2.21)
Durch Einsetzen in Gl. 2.20,
FOV =
N
A
, (2.22)
ergibt sich die in Gl. 2.13 angegebene Bedeutung des Parameters A.
2.1.5 Radialabtastung
Neben der Spiralabtastung bietet auch die Radialabtastung einige wesentliche
Vorteile gegenu¨ber der kartesischen Datenauslese. Wie bei der Spirale beginnt
die Auslesetrajektorie nach jeder HF-Anregung im k-Raum-Zentrum. Es sind da-
mit ebenfalls sehr kurze Echozeiten mo¨glich. Zusa¨tzlich wird der zentrale k-Raum
stark u¨berabgetastet, was eine hohe Robustheit gegenu¨ber Bewegungsartefakten
erwarten la¨sst. Die radiale Trajektorie stellt den ku¨rzesten Weg dar, um vom
k-Raum-Zentrum zu einer durch die zu erreichende Ortsauflo¨sung bestimmten
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maximalen Ortsfrequenz zu gelangen. Die Akquisitionszeit kann dadurch noch
weiter verku¨rzt werden als bei der mit vielen Spiralarmen geschachtelten Spi-
ralauslese, woraus sich ggf. Vorteile im Signal-Rauschverha¨ltnis bei Proben mit
kurzer T ∗2 -Relaxationszeit ergeben.
Das Verfahren der radialen Projektionen wurde bereits von Lauterbur [1973]
in den Anfa¨ngen der MRT eingesetzt. Eindimensionale Projektionen der Mag-
netisierung wurden unter verschiedenen Winkeln aufgenommen und mit Ver-
fahren a¨hnlich denen der Computertomographie rekonstruiert. Die heute auf-
grund zahlreicher Vorteile in der MRT ausschließlich benutzte Fouriermethode
war noch nicht eingefu¨hrt. Von Glover und Pauly [1992] wurde die radiale k-
Raum-Abtastung in die Fourier-Bildgebung eingefu¨hrt, lange Zeit aber kaum be-
achtet, da die Bildrekonstruktion nicht-kartesisch aufgenommener Hologramme
erst seit einigen Jahren mit einem Rechenzeitaufwand durchfu¨hrbar ist, der auch
in der klinischen Anwendung akzeptabel ist.
In Abb. 2.6 ist als Beispiel eine 2D Radialtrajektorie mitN = 20 Projektionen und
S = 10 Abtastpunkten pro Projektion dargestellt. Nach jedem HF-Anregungspuls
wird eine Projektion, d. h. ein radialer
”
Strahl“ vom k-Raum-Zentrum nach au-
ßen, abgetastet. Im Gegensatz zur kartesischen Datenabtastung werden wa¨hrend
der Datenaufnahme die Gradienten in beiden zueinander senkrechten Richtungen
gleichzeitig geschaltet, hier o. B. d.A. in der xy-Ebene, s. Abb. 2.7. Das Verha¨ltnis
der beiden Gradientensta¨rken bestimmt den Projektionswinkel
tan φ =
Gy
Gx
. (2.23)
Bei vorgegebener maximaler SummengradientenamplitudeG =
√
G2x +G
2
y ergibt
sich fu¨r die beiden Komponenten des Gradientenmagnetfeldes
Gx = G cos φ (2.24)
Gy = G sin φ. (2.25)
Fu¨r zeitlich konstante Gradienten folgt aus Gl. 1.54 fu¨r die k-Raum-Trajektorie
~k = γ ~Gt. Mit ~k = (kx, ky) bzw. k =
√
k2x + k
2
y gilt dann entsprechend
kx = k cosφ (2.26)
ky = k sinφ. (2.27)
Aufgrund der Radialsymmetrie ist vielfach auch die Darstellung in Polarkoordi-
naten (r cosφ, r sinφ) sinnvoll. Der Projektionswinkel ergibt sich aus der Anzahl
der Projektionen durch φ = 2pi
N
. Der Abstand zweier Abtastpunkte in radialer
bzw. azimutaler Richtung wird entsprechend mit ∆kr bzw. ∆kφ bezeichnet.
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Abb. 2.6: k-Raum-Trajektorie bei der Radialauslese, hier mit N = 20 Projektionen
(gru¨n) und S = 10 Abtastpunkten (grau) pro Projektion. Die Punkte liegen auf radialen
”
Strahlen“, die vom k-Raum-Zentrum nach außen gerichtet sind. Der radiale Abstand
von zwei Datenpunkten ist ∆kr in radialer Richtung bzw. ∆kΦ in azimutaler Richtung.
In der Implementierung der Messsequenz nach Abb. 2.7 gibt es zwei Varianten
bzgl. des Startzeitpunktes der Datenauslese:
- Eine konstante Abtastschrittweite ∆kr ergibt sich, wenn die Datenaufnah-
me beginnt, sobald das Plateau der trapezfo¨rmigen Auslesegradienten er-
reicht ist. Der Vorteil dieser Methode liegt in einer einfacheren Bildrekon-
struktion (s. Kap. 2.2).
- Zur Erreichung ku¨rzester Echozeiten ist es jedoch erforderlich, fru¨hestmo¨g-
lich nach der HF-Anregung mit der Datenauslese zu beginnen. Schon auf
der Rampe des trapezfo¨rmigen Auslesegradienten werden in diesem Fall Da-
ten aufgenommen. Da im Anfangsbereich jeder Projektion noch nicht die
maximale Gradientenamplitude erreicht ist, liegen die Abtastpunkte nach
Gl. 1.54 im k-Raum zum Zentrum hin dichter. Diese Technik wird als Ramp
Sampling bezeichnet und ist in allen hier implementierten Sequenzen ver-
fu¨gbar.
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Gx
Gz
Gy
t
HF-Anregung
TE
Radial-Auslese
Schicht-
Selektion
Datenaufnahme
„Ramp Sampling“
Abb. 2.7: Sequenzschema der 2D Radialsequenz. Es a¨hnelt dem der 2D Spiralsequenz
und unterscheidet sich nur in der Trapezform des Auslesegradienten. Die Datenauslese
beginnt entweder bei Erreichen des Plateaus der trapezfo¨rmigen Auslesegradienten oder
am Beginn der Rampe. Im zweiten Fall ist eine ku¨rzere Echozeit erzielbar, im ersten
Fall ist die Bildrekonstruktion weniger aufwa¨ndig. Wie bei der Spiralsequenz ko¨nnen
im Anschluss an die Datenauslese noch Spoiler -Gradienten geschaltet werden, um die
Phasenkoha¨renz der verbliebenen Transversalmagnetisierung zu zersto¨ren.
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Auflo¨sung und Gesichtsfeld
Die Abtastdichte im k-Raum ist bei der radialen Datenabtastung in hohem Maße
nicht isotrop. Im k-Raum-Zentrum liegen die Abtastpunkte dichter beieinander
als außen. Die Abtastdichte wird durch die Anzahl N der Projektionen und die
Zahl S der Abtastpunkte pro Projektion bestimmt. Jede Projektion muss im
k-Raum eine Fla¨che abdecken, die dem Kehrwert des Gesichtsfeldes entspricht:
∆A =
1
FOV
(2.28)
Nach dem Nyquist-Kriterium ist die Ortsauflo¨sung ∆x durch die maximale Orts-
frequenz kmax bestimmt, d. h.
2kmax∆x = 1. (2.29)
Die gesamte k-Raum-Fla¨che ist
A = 2pikmax. (2.30)
Bei gegebener Ortsauflo¨sung und Zahl S der Abtastpunkte ist das Gesichtsfeld
auch als FOV = S∆x darstellbar. Damit ist die Zahl N der Projektionen zur
Erreichung einer isotropen Auflo¨sung durch
N =
A
∆A
= 2pikmaxFOV = piS (2.31)
gegeben. In diesem Fall ist dann fu¨r die auf dem a¨usseren Kreis gelegenen Ab-
tastpunkte die Bedingung ∆kr = ∆kφ erfu¨llt.
Azimutale Unterabtastung
Die Bedingung ist sehr streng. Sie erfordert eine große Zahl von HF-Anregungs-
pulsen und bewirkt eine hohe U¨berabtastung im zentralen k-Raum. Die Gesamt-
messdauer ist bei der Radialabtastung proportional zur Anzahl der Projektionen.
Werden die Trajektorienparamter hingegen so gewa¨hlt, dass ∆kr = ∆kφ auf ei-
nem mittleren Radius gilt, wird der k-Raum außerhalb dieses Radius unterab-
getastet und innerhalb des Radius isotroper Abtastpunktdichte u¨berabgetastet.
Die kleinere Zahl an erforderlichen Projektionen bedeutet eine geringere Gesamt-
messdauer. In der schnellen Bildgebung werden daher immer radiale Trajektorien
mit azimutaler Unterabtastung eingesetzt, da die Nachteile der Bildartefakte die
ku¨rzere Akquisitionsdauer nicht aufwiegen. Eine ausfu¨hrliche Behandlung der ra-
dialen Unterabtastung ist durch [Peters et al., 2006; Pipe, 2000; Peters et al.,
2000; Vigen et al., 2000; Lauzon und Rutt, 1998] gegeben.
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Minimierung der Echozeit
Im Sequenzschema, Abb. 2.7, wird ersichtlich, dass zur Minimierung der Echozeit
in der Radialsequenz folgende Mo¨glichkeiten bestehen:
- Das Ausnutzen des Ramp Samplings wie oben beschrieben verku¨rzt die
Echozeit um die Gradientenanstiegszeit des Auslesegradienten.
- Die Verku¨rzung des HF-Anregungspulses bewirkt wie bei der kartesischen
Sequenz (Kap. 2.1.2) eine Verschlechterung des Anregungsschichtprofils. Die
Dauer des Anregungspulses ist in den entwickelten Radialsequenzen variabel
einstellbar; verwendet werden meistens 200 . . . 1000µs lange Pulse.
- Der Schichtselektionsrephasiergradient, der nach Beendigung des Anre-
gungspulses vor der Datenauslese geschaltet werden muss, wird so gewa¨hlt,
dass das vorgegebene Gradientenmoment schnellstmo¨glich erreicht wird. Es
wird die maximal mo¨gliche, vom Gradientensystem bestimmte Gradienten-
amplitude und Gradientenanstiegsrate gewa¨hlt.
So lassen sich mit moderner Gradientenhardware minimale Echozeiten von TE ≤
0, 5ms erzielen. In der Radialsequenz ist die minimale Echozeit im Gegensatz zu
kartesischen Sequenzen immer unabha¨ngig von der Auflo¨sung, da das Gradien-
tenecho unabha¨ngig von den Parametern S und N immer zu Anfang der Auslese
auftritt.
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2.2 Gridding Rekonstruktion
Die Messpunkte liegen bei nichtkartesischen k-Raum-Trajektorien (s. Kap. 2.1.3
und 2.1.5) im Allgemeinen nicht auf einem kartesischen Gitter, so dass die nu-
merische Effizienz der FFT-Algorithmen (Fast Fourier Transform) ohne weitere
Nachverarbeitung der Rohdaten nicht nutzbar ist. Eine direkte Berechnung der
diskreten Fouriertransformation, DFT Discrete Fourier Transform, aus der Sum-
mendefinition ist mit einem inakzeptabel hohen Rechenaufwand verbunden. Die
numerische Komplexita¨t der DFT ist O (N2), wa¨hrend fu¨r die FFT O (N log2N)
gilt. Damit ist die Durchfu¨hrung der DFT praktisch inakzeptabel. Das ‘Gridding’
Verfahren interpoliert daher die nicht-kartesisch aufgenommenen Messpunkte in
geeigneter Weise zuna¨chst auf ein kartesisches Gitter, um anschließend FFT-
Verfahren anwenden zu ko¨nnen.
Es gibt verschiedene Interpolationsverfahren, die sich in ihrer numerischen Kom-
plexita¨t und bezu¨glich der entstehenden Artefakte unterscheiden, s. z. B. [Nielles-Vallespin,
2004]. Eine mit geringem numerischen Aufwand verbundene Technik ist das Na¨chs-
te-Nachbar-Verfahren [Oesterle et al., 1999]. Aufgrund der guten Bildeigenschaf-
ten bei vertretbarem numerischen Aufwand wird gegenwa¨rtig hauptsa¨chlich der
Gridding Algorithmus von O’Sullivan [1985] eingesetzt. Eine umfassende theore-
tische Beschreibung des im Folgenden kurz dargestellten Algorithmus wird von
Schomberg und Timmer [1995] gegeben. Die Darstellung des Verfahrens wird hier
auf zwei Orts- bzw. Ortsfrequenzdimensionen beschra¨nkt, da in den im Rahmen
dieser Arbeit entwickelten Messsequenzen die 3D Varianten immer mit einer kar-
tesischen Standard-Kodierung in der dritten Raumrichtung arbeiten, so dass auch
in diesen Fa¨llen nur ein 2D Gridding erforderlich ist.
Abb. 2.8 verdeutlicht die prinzipielle Vorgehensweise beim Gridding. Den Punk-
ten, die auf einem kartesischen Gitter liegen, werden die innerhalb einer Weite W
benachbarten Rohdatenpunkte zugeordnet. Dabei fließt eine Wichtungsfunktion
C ein, die vom Abstand des Gitterpunktes vom Rohdatenpunkt abha¨ngt. Das
bedeutet umgekehrt, dass das Messsignal jedes nicht-kartesischen Datenpunktes
mit C gewichtet auf die innerhalb von W liegenden Datenpunkte verteilt wird.
Die Rohdatenpunkte sind im Allgemeinen nicht isotrop im k-Raum verteilt wie
die Gitterpunkte des kartesischen Gitters. Die nicht isotrope Dichte wird durch
eine sog. Dichtekompensation beru¨cksichtigt, die die Rohdatenpunkte entweder
vor (Pra¨kompensation) oder nach dem Gridding-Prozess wichtet (Postkompen-
sation), s. Kap. 2.2.4.
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Abb. 2.8: Gridding-Verfahren: Innerhalb eines Bereichs der WeiteW wird die gemessene
Signalintensita¨t Si des i. Punktes
−→pi auf die benachbarten Punkte §j(−→gj ) des kartesischen
Gitters interpoliert. Si wird mit einer Funktion C(|−→pi −−→gj |) gewichtet. Nach [Amann,
2000].
2.2.1 Gridding-Formalismus
Mathematisch kann das Gridding durch eine Faltung der gemessenen Daten mit
der Wichtungsfunktion C(kx, ky) mit der Weite W beschrieben werden, gefolgt
von einer Multiplikation mit einer Gitter-Abtastfunktion III (kx, ky):
SSFS(kx, ky) = [Ssample ∗ C(kx, ky)] · III (kx, ky) (2.32)
Die Gitter-Abtastfunktion ist eine zweidimensionale Erweiterung (~x = (x, y) und
~k = (kx, ky)) der Abtastfunktion nach Gl. 1.66 und besteht aus Dirac’schen
Deltafunktionen an den Koordinaten (kx,i, ky,j):
III (kx, ky) ≡
N∑
i=1
δ(kx − i) ·
N∑
j=1
δ(ky − j) (2.33)
Das Messsignal Ssample ist wiederum das Produkt des kontinuierlichen Signals
S(kx, ky) mit einer Abtastfunktion
A(kx, ky) ≡
N∑
i=1
δ(kx − kx,i) ·
N∑
j=1
δ(ky − ky,j) (2.34)
Ssample(kx, ky) = A (kx, ky) · S(kx, ky) (2.35)
Damit ergibt sich fu¨r die auf das kartesische Gitter interpolierten Daten der Aus-
druck
SSFS(kx, ky) = [S(kx, ky) ·A (kx, ky) ∗ C(kx, ky)] · III (kx, ky) . (2.36)
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Das daraus rekonstruierte Bild ist dann die inverse Fouriertransformierte von
Gl.2.36,
MSFS(x, y) = [M(x, y) ∗ a(x, y) · c(x, y)] ∗ (III)(x, y), (2.37)
wobei a(x, y) = F−1 (A(kx, ky)) bzw. c(x, y) = F
−1 (C(kx, ky)) jeweils die Fou-
rierpaare der Funktionen A und C sind und M(x, y) die urspru¨ngliche Magneti-
sierungsverteilung.
In Abb. 2.9 sind die Auswirkungen der nicht-kartesischen Datenabtastung und des
Gridding-Prozesses im Ortsraum dargestellt. Die Faltung des urspru¨nglichen Ob-
jektesM(x, y) mit der durch die k-Raum-Trajektorie bestimmten Abtastfunktion
bzw. ihrer Fouriertransformierten a(x, y) fu¨hrt zur Apodisation (Kantenabschwa¨-
chung). Zusa¨tzlich ko¨nnen Einfaltungen verursacht werden, die durch Nachverar-
beitung der Bilddaten MSFS nicht mehr korrigierbar sind. Daher muss A(kx, ky)
so gewa¨hlt werden, dass die Abtastung des k-Raumes u¨berall hinreichend dicht
erfolgt, wobei eine anisotrope Abtastdichte durch die sog. Dichtekompensation
(s. Kap. 2.2.4) beru¨cksichtigt wird. Die folgende Multiplikation des gerastert auf-
genommenen Objekts mit der Wichtungsfunktion c(x, y) unterdru¨ckt die durch
die Abtastfunktion eingefu¨hrten Seitenba¨nder, bewirkt dafu¨r jedoch eine Ran-
dabschattung, d. h. Signalabfall an Kanten. Hier muss durch die Wahl einer ge-
eigneten Wichtungsfunktion ein guter Kompromiss erzielt werden (s. Kap. 2.2.2).
2.2.2 Wahl der Wichtungsfunktion
Hinsichtlich der Unterdru¨ckung von Seitenba¨ndern ist fu¨r c(x, y) eine 2D Recht-
eckfunktion wie in Abb. 2.10 optimal. Deren Fouriertransformierte C(kx, ky) ist
dann eine 2D Sinc-Funktion. Da deren Tra¨ger1 nicht kompakt ist, d. h. nicht be-
schra¨nkt und abgeschlossen, muss diese zur Erreichung einer endlichen Fenster-
weite W abgeschnitten werden, was wiederum zu nicht erwu¨nschter Apodisation
und Einfaltung (Aliasing) fu¨hrt.
Alle Funktionen mit kompaktem Tra¨ger im k-Raum, wie sie fu¨r die numerische
Ausfu¨hrung des Griddings notwendig sind, sind im Ortsraum unbeschra¨nkt und
bewirken dadurch Einfaltungen von Bildern ho¨herer Ordnung. Daher ist eine Op-
timierung der Wichtungsfunktionen C(kx, ky) hinsichtlich deren Apodisations-
und Einfaltungsverhalten erforderlich. Neben dieser Bedingung sollte eine opti-
male Wichtungsfunktion folgende weitere Eigenschaften aufweisen:
- Die Fouriertransformierte der Wichtungsfunktion ist mit geringem numeri-
schen Aufwand berechenbar. Sie ist im besten Falle analytisch darstellbar.
1Nichtnullstellenmenge einer reellwertigen Funktion
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x
x
x
x
a.   M(x,y)
b.   M(x,y)∗a(x,y)
c.   (M(x,y)∗a(x,y)) c(x,y)
d.   [(M(x,y)∗a(x,y)) c(x,y)]∗III(x,y)
Abb. 2.9: Effekte der nicht-kartesischen Auslese und des Gridding-Prozesses, wie sie
im Ortsraum beobachtbar sind. Die ideale Magnetisierungsverteilung (a.) M(x, y) ist
durch die Faltung mit der Abtastfunktion a(x, y) an den Kanten abgeschwa¨cht (b.). Eine
Multiplikation mit der Fouriertransformierten der Wichtungsfunktion c(x, y) (c.) bringt
zwar den unerwu¨nschten Effekt eines Signalabfalls an den Ra¨ndern mit sich, bewirkt
dafu¨r jedoch eine starke Unterdru¨ckung der Seitenba¨nder, die unvermeidlich durch den
Ausleseprozess, d. h. die Abtastfunktion, eingefu¨hrt werden. Der Signalabfall kann durch
eine geeignete Dichtekorrekturfunktion kompensiert werden (s. Kap. 2.2.4). Die Faltung
mit der Gitterabtastfunktion III(x, y) bewirkt wie bei Sequenzen mit kartesischer k-
Raum-Auslese eine periodische Wiederholung des Objektes im Ortsraum. Nach [Pauly,
2005].
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FOV/2–FOV/2
c(x)=rect(x)
C(kx)=sinc(kx)
x
kx
Abb. 2.10: Rechteckfunktion (1D Darstellung) als Wichtungsfunktion c sowie zugeho¨-
rige Sinc-Funktion als Fouriertransformierte C. Da der Tra¨ger der Sinc-Funktion nicht
kompakt ist, ist die Multiplikation der Rohdaten mit C praktisch nicht durchfu¨hrbar.
- Die Wichtungsfunktion ist in ihren Orts- bzw. Ortsfrequenzkoordinaten se-
parabel: C(kx, ky) = C(kx)(ky) bzw. c(x, y) = c(x) · c(y). Beim 2D und
insbesondere 3D Gridding tra¨gt diese Eigenschaft wesentlich zur Reduzie-
rung des Speicherbedarfs des Gridding-Algorithmus’ bei.
Eine Funktion, die diese Bedingungen gut erfu¨llt und dazu noch leicht berechenbar
ist, ist die Kaiser-Bessel-Wichtungsfunktion [Nuttal, 1981], die als
C(k) =


1
W
I0
[
β
√
1− ( 2k
W
)2 ]
fu¨r |k| ≤ W2
0 sonst
(2.38)
definiert ist, wobei I0 die Modifizierte Besselfunktion nullter Ordnung, W die
Fensterweite und β ein Parameter ist, der die Kurvenform beeinflusst. Die Fou-
riertransformierte der Kaiser-Bessel-Fensterfunktion ist durch den einfach zu be-
rechnenden analytischen Ausdruck
c(x) =
sin
√
pi2W 2x2 − β2√
pi2W 2x2 − β2
(2.39)
gegeben. In Abb. 2.11 sind beispielhaft eine 2D Kaiser-Bessel-Funktion und ihre
Fouriertransformierte aufgetragen.
Jackson et al. [1991] haben fu¨r verschiedene Weiten W den bzgl. des Minimie-
rungsfunktionals optimalen Parameter β fu¨r verschiedene Gittermaschenweiten
berechnet. In Tab. 2.2 sind einige Werte aufgefu¨hrt.
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a.   Kaiser-Bessel-Fensterfunktion C(kx, ky) b.   FT von (a.): c(x,y)
Abb. 2.11: 2D Kaiser-Bessel-Funktion (links) und ihre Fouriertransformierte (rechts).
Die Kaiser-Bessel-Funktion ist als Wichtungsfunktion optimal, da sie einen kompakten
Tra¨ger hat. Die Seitenba¨nder der Fouriertransformierten besitzen trotzdem eine niedrige
Intensita¨t, so dass nur geringe Einfaltungsartefakte entstehen.
W 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0 4,5 5,0
β1xOS 1,998 2,393 3,380 4,205 4,911 5,757 6,630 7,430
β2xOS 6,688 9,138 11,525 13,909 16,2734 18,555 − −
Tabelle 2.2: Optimale Parameterwahl fu¨r den Parameter β der Kaiser-Bessel-
Fensterfunktion in Abha¨ngigkeit der Fensterweite W [Jackson et al., 1991]. Die Werte
β1xOS gelten fu¨r das Gridding auf ein kartesisches Gitter, dessen Maschenweite dem
Kehrwert des gewa¨hlten Gesichtsfeldes entspricht. Die Werte β2xOS sind optimal fu¨r ein
Gitter mit halber Maschenweite, d. h. es erfolgt eine zweifache
”
U¨berabtastung“ beim
Gridding.
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2.2.3 Wahl der Gittermaschenweite
Eine Mo¨glichkeit, die durch c(x) bedingten Einfaltungen zu reduzieren, ist das
Gridding auf ein Gitter mit verringerter Maschenweite. Das effektive Gesichtsfeld
FOV wird dadurch vergro¨ßert (s. Kap.1.2.4). Nach der Fouriertransformation
kann der a¨ußere Teil des Bildes mitsamt der Einfaltungen verworfen werden, s.
Abb. 2.12. Diese Vorgehensweise erlaubt die Wahl einer Wichtungsfunktion, die
zum Rand hin schwa¨cher abfa¨llt, d. h. weniger Apodisation zeigt.
1xOS 
 
2xOS 
FOV –FOV 
FOV/2 –FOV/2 
 
aFOV-aFOV
FOV/2 –FOV/2 
x 
x 
a.
b.
Abb. 2.12: Vergro¨ßerung des effektiven Gesichtsfeldes durch die Wahl der halben Git-
termaschenweite, 2xOS (b.) im Vergleich zu 1xOS (a.). Der a¨ußere Teil des Bildes kann
mitsamt eventueller Einfaltungen verworfen werden (OS: Oversampling).
Die Wahl eines Gitters, dessen Eckpunkte im k-Raum dichter liegen als dieses
durch das FOV erforderlich ist, wird auch als Oversampling bezeichnet. Zwei-
faches Oversampling (
”
2xOS“) bedeutet eine halbierte Maschenweite gegenu¨ber
dem durch das Inverse des FOV gegebenen Gitterpunktabstand, der im Folgen-
den als
”
1xOS“ abgeku¨rzt wird.
Der Nachteil beim Oversampling ist der zusa¨tzliche Speicher- und Berechnungs-
aufwand fu¨r die quadratisch (2D) bzw. kubisch (3D) mit dem Oversampling-
Faktor ansteigende Datenmenge.
2.2.4 Dichtekompensation
Die Rohdatenpunkte sind im Allgemeinen nicht isotrop im k-Raum verteilt, im
Gegensatz zu den Gitterpunkten des kartesischen Gitters. Dieses wird durch eine
sog. Dichtekompensation beru¨cksichtigt. Es gibt im Gridding-Prozess zwei Mo¨g-
lichkeiten, eine nicht isotrope Rohdatenpunktdichte zu beru¨cksichtigen:
56 2. Materialien und Methoden
1. Pra¨kompensation bezeichnet die Korrektur jedes Rohdatenpunktes mit
einer Dichtefunktion ρ(kx, ky) vor dem eigentlichen Gridding-Algorithmus.
In Erweiterung von Gl. 2.36 kann das erhaltene Signal SSWFS durch
SSWFS(kx, ky) =
[
1
ρ(kx, ky)
S(kx, ky) ·A (kx, ky) ∗ C(kx, ky)
]
· III (kx, ky)
(2.40)
beschrieben werden. Die Dichtefunktion ρ(kx, ky) muss im Vorhinein be-
kannt sein oder berechnet werden.
2. Postkompensation bezeichnet die Abtastpunktedichtekorrektur im An-
schluss an das eigentliche Gridding :
SSWFS(kx, ky) =
1
ρ(kx, ky)
[S(kx, ky) · A (kx, ky) ∗ C(kx, ky)] · III (kx, ky) .
(2.41)
Die Dichtefunktion muss hier nicht im Voraus bekannt sein, sondern kann
wa¨hrend des Griddings mit sehr geringem Speichermehrbedarf berechnet
werden. Dieses Verfahren wird daher oft bei komplexeren Trajektorien an-
gewendet, bei denen eine einfache Berechnung der Dichtekompensation im
Vorhinein analytisch oder numerisch zu aufwa¨ndig ist.
Berechnung der Dichtekompensationsfunktion
Prinzipiell la¨sst sich die Dichtekompensationsfunktion immer durch den Gridding-
Algorithmus selber berechnen indem parallel zur Rohdatenmatrix eine Einsmatrix
verarbeitet wird. In diesem Fall gilt dann
ρ(kx, ky) = [A (kx, ky) ∗ C(kx, ky)] · III (kx, ky) . (2.42)
Es wurden verschiedene Verfahren vorgeschlagen, mit denen eine Kompensati-
onsfunktion zur Pra¨kompensation analytisch oder numerisch in Abha¨ngigkeit der
Abtastfunktion A(kx, ky) berechnet werden kann [Pipe und Menon, 1999; Pipe,
2000; Qian et al., 2002].
Fu¨r geometrisch einfache Abtastfunktionen, bspw. bei der Radialauslese, kann
eine Fla¨che im k-Raum analytisch berechnet werden, die jedem Abtastpunkt zu-
geordnet werden kann. Fu¨r die in dieser Arbeit implementierte Radialauslese wird
die entsprechende Fla¨che wie in Abb. 2.13 gezeigt ermittelt. Bei einer Anzahl von
N Projektionen, d. h. radialer
”
Strahlen“ vom k-Raum-Zentrum nach außen, mit
dem Winkelabstand ∆φ la¨sst sich die Dichtekompensationsfunktion durch die
Fla¨che
Ai =


N
4 k
2
1 tan
∆φ
2 fu¨r i = 0
1
2 tan
∆φ
2 (ki+1 − ki−1)
[
1
2 (ki+1 − ki−1) + ki + ki−1
]
fu¨r i ≥ 1
(2.43)
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berechnen. Die Abtastpunkte mu¨ssen dabei nicht a¨quidistant auf einer Projekti-
on verteilt sein. Insbesondere ist damit beru¨cksichtigt, dass der zentrale k-Raum
dichter abgetastet wird, weil die Datenaufnahme mit dem Beginn der trapezfo¨r-
migen Auslesegradienten startet, s. Abb. 2.7, um eine mo¨glichst kurze Echozeit
zu erreichen. Erst wenn die Auslesegradienten ihr Plateau erreicht haben, ist der
radiale Abstand ∆k zwischen zwei Abtastpunkten konstant. Bei Verzicht auf das
Ramp Sampling vereinfacht sich die Dichtekorrektur zu
Ai =


N
4 ∆k
2 tan ∆φ2 fu¨r i = 0
2i∆k2 tan ∆φ2 fu¨r i ≥ 1.
(2.44)
ky
kx
ki+1–ki
k1
k0
k2
k3
A0
A1
A2
A3
∆ϕ
Abb. 2.13: Geometrische Berechnung einer Dichtekompensationsfunktion fu¨r die Radi-
alauslese. Die einem Abtastpunkt (rot) zugeordnete Fla¨che (blaue Begrenzung) ist durch
Gl. 2.43 bestimmt.
Eine zweite Mo¨glichkeit ist die numerische Berechnung der den Abtastpunkten
zugeordneten Fla¨chen im k-Raum. Von Rasche et al. [1999] wurde ein Verfahren
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vorgeschlagen, das fu¨r beliebe Trajektorien anwendbar ist, und auf Voronoi2-
Fla¨chen basiert. Bei der Erzeugung von Voronoi-Polygonen handelt es sich um
eine Methode, um eine Fla¨che komplett mit Polygonen zu fu¨llen. Allen Punk-
ten einer Polygonfla¨che ist dabei gemeinsam, dass sie am na¨chsten zu dem Ab-
tastpunkt liegen, der zentral in diesem Polygon liegt. Die Konstruktion erfolgt,
indem auf allen Verbindungsgeraden zwischen den Messpunkten auf der Ha¨lfte
eine Senkrechte konstruiert wird und mit den anderen Senkrechten verbunden
wird. Die Existenz effizienter numerischer Algorithmen fu¨r die Berechnung der
Voronoi-Diagramme la¨sst dieses Berechnungsverfahren auch fu¨r die Routinean-
wendung interessant erscheinen. In Abb. 2.14 ist ein Voronoi-Diagramm fu¨r eine
Spiraltrajektorie mit neun Spiralarmen als Beispiel gezeigt.
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Abb. 2.14: Voronoi-Zellen einer Spiraltrajektorie mit neun Spiralarmen. Im linken Bild
ist die k-Raum-Trajektorie dargestellt und rechts zu jedem Rohdatenpunkt (rot) die
zugeordnete Voronoi-Zelle. Die Fla¨che der Voronoi-Zellen kann zur Dichtekompensation
der Abtastpunkte beim Gridding verwendet werden.
2.2.5 Gridding-Algorithmus
Der zuvor beschriebene Gridding-Algorithmus wurde im Rahmen dieser Arbeit
auf der Grundlage des Algorithmus’ von Amann [2000] um verschiedene Dichte-
kompensations- und -berechnungsmethoden erweitert und zusa¨tzlich fu¨r die Bild-
rekonstruktionsumgebung des MR-Scanners nach dem folgendem Schema imple-
mentiert:
2nach Georgi Feodosjewitsch Woronoi, russ. Mathematiker, 1868-1908
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1. Ein Rohdatenpunkt mit der Koordinate ~ki im k-Raum und der Signalin-
tensita¨t S(~ki) wird (falls Pra¨kompensation verwendet wird) mit der Dich-
tekorrekturfunktion ρ(~ki) multipliziert. Das Ergebnis ist Sρ(~ki).
2. Die Menge der Punkte ~gj des kartesischen Gitters, die innerhalb der Ent-
fernung d ≤ W2 um ~ki liegen, wird berechnet.
3. Fu¨r jeden kartesischen Gitterpunkt ~gj wird der Tra¨ger der Wichtungsfunk-
tion C(∆~k) bzgl. des Abtastpunktes ~ki berechnet.
4. Der Wert Sρ(~ki) wird mit der Wichtungsfunktion C(∆~k) multipliziert und
zur Signalintensita¨t am Gitterpunkt ~gj addiert.
5. Der Wert der Wichtungsfunktion C(∆~k) wird (im Falle der Postkompen-
sation) in einer separaten Matrix D(~g) gespeichert.
6. Dieser Vorgang wird fu¨r alle Rohdatenpunkte wiederholt.
7. Im Falle der Postkompensation wird die resultierende kartesische Signalma-
trix S(~g) durch D(~g) dividiert mit dem Ergebnis SD(~g).
8. Die kartesische Signalmatrix SD(~g) wird fouriertransformiert und zur Dea-
podisation durch die Fouriertransformierte der Wichtungsfunktion dividiert.
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2.3 Bestimmung von k-Raum Trajektorien
Fu¨r die Bildrekonstruktion mit der Fouriermethode ist in der MRT nach Gl. 1.56
immer die Kenntnis der k-Raum-Trajektorie ~k(t) und damit nach Gl. 1.54 des
zeitlichen Verlaufs der Gradientenfelder ~G(t) erforderlich. In Messequenzen, die
ein schnelles Schalten von hohen Gradientensta¨rken erfordern, ko¨nnen jedoch
Unvollkommenheiten des Gradientensystems Abweichungen der realisierten k-
Raum-Trajektorie von der geplanten bewirken.
Mo¨gliche Ursachen dafu¨r sind Wirbelstromeffekte und induktive Kopplungen zwi-
schen den einzelnen Gradientenspulen. Im Zusammenhang mit linearen Magnet-
feldgradienten ~G treten außerdem immer zusa¨tzliche Felder mit nicht-linearer
Ortsabha¨ngigkeit auf, die sog. Maxwell-Felder (Concomitant Fields) [Norris und Hutchison,
1990; King et al., 1999]. Sie sind eine Konsequenz der Maxwell-Gleichungen, die
sich aufgrund einer vernachla¨ssigbaren Stromdichte ~j als
∇ · ~B = 0 (2.45)
∇× ~B = ~j = 0 (2.46)
schreiben lassen. In erster Na¨herung sind die Maxwell-Felder proportional zu
G2/B0 [Zhou et al., 1998]. So ergibt z. B. G = 25mT/m und B0 = 1, 5T ein
Maxwell-Feld von ca. 0, 4mT. Ferner ko¨nnen durch die Gradientenversta¨rker und
andere elektronische Schaltungen Verzerrungen hervorgerufen werden. Solche Ab-
weichungen von der idealen Gradientenform ko¨nnen starke Bildartefakte erzeu-
gen.
Die Gradientensysteme sind vom Hersteller i. d.R. optimiert fu¨r die Realisierung
von trapezfo¨rmigen Gradienten, da diese fu¨r die heutzutage noch sehr u¨berwie-
gend genutzten kartesischen k-Raum-Trajektorien erforderlich sind. Gerade je-
doch in den Spiral- und Radialsequenzen, die beim Einschalten der Auslesegradi-
enten die wichtigste Information, das k-Raum-Zentrum, abtasten, ko¨nnen kleine
zeitliche Verzo¨gerungen zwischen der Gradientenzeitskala und dem Beginn der
Datenauslese erhebliche Trajektorienabweichungen bewirken. Zudem kumulieren
sich bei langen Auslesezu¨gen die Abweichungen zu Beginn der Trajektorie, bspw.
in Spiralsequenzen mit wenigen Spiralarmen.
Die Kenntnis der tatsa¨chlich realisierten k-Raum-Trajektorie ermo¨glicht ggf. ent-
sprechende Korrekturen zur Vermeidung von Bildartefakten. In der Literatur
wurden verschiedene Verfahren vorgeschlagen [Onodera et al., 1987; Mason et al.,
1997; Duyn et al., 1998]. In dieser Arbeit wurde die Gradientenrephasierungs-
methode von Papadakis et al. [1997] implementiert, um die Realisierung der Spi-
raltrajektorien mit verschiedenen Gradientensystemen zu evaluieren. Vor dem
eigentlichen Auslesegradienten der zu untersuchenden Trajektorie wird ein De-
phasierungsgradient geschaltet, der bewirkt, dass die Auslesetrajektorie außer-
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Abb. 2.15: Prinzip der Trajektorienmessung mittels Referenzgradientenrephasierung.
Die eigentliche Spiralauslese startet an einem zuvor durch Referenzgradienten erzeugten
Punkt (rot) im k-Raum. Der Zeitpunkt und das Signalmaximum der auftretenden Gradi-
entenechos wird aufgenommen. Dieses Verfahren wird fu¨r eine ausreichend große Dichte
an Punkten im k-Raum wiederholt. Daraus la¨sst sich dann die tatsa¨chlich realisierte
Trajektorie bestimmen.
halb des k-Raum-Zentrums beginnt, s. Abb. 2.15. Die Startposition im k-Raum
ist dann
~kref(t1) = γ
∫ t1
0
~Gref(t
′)dt′. (2.47)
Der Dephasiergradient ist ein langer trapezfo¨rmiger Gradient mit sehr kleiner
Amplitude und niedriger Anstiegsrate, von dem angenommen wird, dass seine
tatsa¨chliche Form keinen Abweichungen unterworfen ist. Er dient damit als Re-
ferenzgradient fu¨r den folgenden Auslesegradienten ~k(t). Abb. 2.16 zeigt das Se-
quenzschema der implementierten Trajektorienmesssequenz. Ein Gradientenecho
(Signalmaximum in der Datenauslese) ist jeweils beim Erreichen des k-Raum-
Zentrums ~k = 0 messbar. Zu diesem Zeitpunkt T gilt dann
~kref(t1) + ~k(T ) = 0, (2.48)
woraus sich ~k(T ) bestimmen la¨sst, indem das Signalmaximum sowie der Zeit-
punkt seines Auftretens registiert wird. Durch die Variation von ~kref(t1) ko¨nnen
verschiedene Punkte der Auslesetrajektorie identifiziert werden.
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Abb. 2.16: Sequenzschema der Trajektorienmesssequenz fu¨r die Spiralauslese. Die Am-
plitude und die Anstiegsrate des Referenzgradienten werden sehr klein gewa¨hlt. Die Mes-
sung einer kompletten k-Raum-Trajektorie beno¨tigt eine 10000 . . .40000-fache Repeti-
tion.
Eine Auflo¨sung bei der Abtastung im k-Raum von 100 . . . 200 Punkten in jeder
Richtung erfordert demnach bei einer 2D Auslesetrajektorie die 10000 . . . 40000-
fache Wiederholung der Sequenz, was zu einer Gesamtmesszeit von einigen Stun-
den fu¨hrt. Die Ergebnisse der Spiraltrajektorienmessungen sind in Kap. 3.1.3 zu
finden.
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2.4 Parallele Bildgebung
In den letzten Jahren wurden neue MRT-Verfahren entwickelt, die unter dem
Begriff der parallelen Bildgebung zusammengefasst werden. Die parallele Bildge-
bung beschleunigt die Bildakquisition ohne Vera¨nderung des Kontrastverhaltens
und ohne den Einsatz leistungssta¨rkerer Gradientensysteme um das Zwei- bis
Sechsfache. Die Grundidee der parallen Bildgebung ist die gleichzeitige Aufnah-
me des Messsignals mit mehreren Spulenelementen, die aufgrund ihrer geometri-
schen Anordnung jeweils nur fu¨r einen Teil des Probenvolumens sensitiv sind. Die
zusa¨tzliche Ortsinformation la¨sst sich nutzen, um Zwischenschritte der k-Raum-
Abtastung auszulassen und die fehlende Information mathematisch zu rekonstru-
ieren. Durch die Vergro¨ßerung des Abtastintervalls kann eine Reduzierung der
Gesamtmesszeit erreicht werden.
Wie in Kap. 2.2 beschrieben wurde, fu¨hrt das Auslassen von Abtastschritten
im Ortsfrequenzraum bei der Bildrekonstruktion zu Einfaltungen von Bildern
ho¨herer Ordnung. Abb. 2.17 zeigt ein Beispiel einer kartesischen Datenaufnahme
mit den Auswirkungen einer zweifachen Unterabtastung in ky-Richtung auf das
Bild. Die erreichte Auflo¨sung bleibt von der Unterabtastung unberu¨hrt, da sie
von der maximal abgetasteten Ortsfrequenz abha¨ngt, die unvera¨ndert bleibt.
Der Faktor der Unterabtastung wird in der parallelen Bildgebung als Redukti-
onsfaktor R bezeichnet. Im Beispiel wird mit R = 2 nur jede zweite k-Raum-Zeile
aufgenommen. Die parallele Bildgebung umfasst zwei Arten von Techniken. Bei
der SENSE-Technik [Pruessmann et al., 1999] werden die fouriertransformierten
Daten im Bildraum rekonstruiert. Die zweite Mo¨glichkeit ist die Rekonstruktion
im k-Raum. Hier wird aktuell das GRAPPA-Verfahren [Griswold et al., 2002] ein-
gesetzt, das eine Weiterentwicklung von SMASH [Sodickson und Manning, 1997]
darstellt.
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Abb. 2.17: Einfaltungen durch reduzierte k-Raum-Abtastung. In (a.) ist ein geeigneter
Abstand der Abtastpunkte ∆ky gewa¨hlt, um das vollsta¨ndige Gesichtsfeld (FOV) ab-
zudecken. Die zweifache Unterabtastung in (b.) fu¨hrt zu einem reduzierten Gesichtsfeld
und Einfaltungsartefakten. Die gestrichelten k-Raum-Zeilen werden nicht aufgenommen.
Nach [Blaimer et al., 2004].
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2.4.1 SENSE: Sensitivity Encoding
Bei der SENSE-Technik werden aus den separaten Daten aller Spulenelemen-
te getrennt die zu jeder Spule geho¨rigen Bilder im Ortsraum rekonstruiert. Die
in den Einzelbildern enthaltenen Einfaltungsartefakte werden dann durch den
SENSE-Algorithmus beseitigt. Die Vorgehensweise ist in Abb. 2.18 schematisch
fu¨r einen Reduktionsfaktor R = 4 dargestellt, was die simultane Datenaufnah-
me mit mindestens vier getrennten Empfangsspulen erfordert. Jeder Bildpunkt
des reduzierten Gesichtsfeldes der N Spulen entha¨lt Informationen aus N a¨qui-
distanten Bildpunkten des vollsta¨ndigen Bildes (ohne reduziertes Gesichtsfeld).
Außerdem sind die Bildpunkte gewichtet mit der Spulensensitivita¨t C am ent-
sprechenden Ort des vollsta¨ndigen Gesichtsfeldes. Mathematisch kann die Signal-
intensita¨t I eines Bildpunktes am Ort (x, y) im Bild der j-ten Spule geschrieben
werden als
Ij(x, y) =
R−1∑
i=0
Ci (x, y + i∆y) ρ (x, y + i∆y) , (2.49)
wobei ρ die zu bestimmende Signalintensita¨t ist. In Matrixform geschrieben ergibt
sich:
~I = Cˆ · ~ρ (2.50)
~I und ~ρ sind N-dimensionale Vektoren und Cˆ ist eine R × N Matrix. Zur Be-
rechnung der Signalintensita¨ten des vollsta¨ndigen Gesichtsfeldes muss das Glei-
chungssystem 2.50 durch Inversion von Cˆ gelo¨st werden. Die Matrixinversion ist
nur mo¨glich, wenn der Reduktionsfaktor R die Zahl N der Spulenelemente nicht
u¨bersteigt.
Die Messung der Spulenempfindlichkeiten erfolgt i. d.R. u¨ber einige wenige zu-
sa¨tzliche Phasenkodierungsschritte um das k-Raum-Zentrum (Referenzlinien), die
in die Messung integriert werden. Dieses aus dem zentralen k-Raum rekonstru-
ierte und dementsprechend niedrig ortsaufgelo¨ste Bild genu¨gt, da die ra¨umliche
Variation der Spulenempfindlichkeiten klein ist.
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Abb. 2.18: Schematische Darstellung der SENSE-Rekonstruktion. Jeder Bildpunkt
Ij(x, y) entha¨lt die mit der Spulensensitivit C gewichteten R-fach eingefalteten Informa-
tionen der n Spulen. Durch Matrixinversion lassen sich mit den Spulensensitivita¨tsprofilen
die Signalintensita¨ten ρ des vollsta¨ndigen Gesichtsfeldes berechnen. Nach [Blaimer et al.,
2004].
2.4.2 SMASH: Simultaneous acquisition of spatial harmonics
Der SMASH-Algorithmus [Sodickson und Manning, 1997] nutzt ebenfalls die Orts-
abha¨ngigkeit der Spulensensitivita¨t zur Bildrekonstruktion, in dem fu¨r jedes Spu-
lenelement die vollsta¨ndige k-Raum-Information synthetisiert wird, so dass im
Anschluss eine konventionelle Fourier-Bildrekonstruktion stattfinden kann.
Die Sensitivita¨tswerte Cj(x, y) werden linear gewichtet, um sog. gemischte Sen-
sitivita¨tsverla¨ufe Cg zu erhalten, die anna¨hernd Sinuskurven m-ter Frequenzord-
nung entsprechen (Abb. 2.19):
Cgm(x, y) =
N∑
j=1
nmj Cj(x, y) ≈ eim∆kyy (2.51)
Die unbekannten Wichtungsfaktoren nmj lassen sich mittels Kurvenanpassung der
Cj(x, y) an die Harmonischen der Ortsfrequenz eim∆kyy durch Fehlerquadrat-
minimierung berechnen. Das Spulensignal Sj(ky) in ky-Richtung des k-Raumes
wiederum la¨sst sich aus der mit Cj(y) gewichteteten Magnetisierung ρ berechnen:
Sj(ky) =
∫
ρ(y)Cj(y)e
ikyydy (2.52)
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Abb. 2.19: Wichtung der Spulensensitivita¨tsverla¨ufe im SMASH-Algorithmus. Durch
die Anpassung an sinusfo¨rmige Verla¨ufe verschiedener Frequenzen lassen sich die nicht
gemessenen Ortsfrequenzen im k-Raum rekonstruieren.
Aus den Gl. 2.51 und 2.52 la¨sst sich folgender Ausdruck fu¨r die Rekonstruktion
einer Zeile ableiten, die gegenu¨ber einer gemessenen Zeile um m∆ky verschoben
ist:
N∑
j=1
nmj · Sj(ky) =
∫
ρ(y)
N∑
j=1
nmj Cj(y)e
ikyydy
≈
∫
ρ(y)eim∆kyyeikyy = Sg(ky +m∆ky). (2.53)
Gl. 2.53 beschreibt das Prinzip des SMASH-Algorithmus’, dass durch Linearkom-
binationen der gemischten Sensititiva¨tsprofile die Berechnung von Verschiebun-
gen im Ortsfrequenzraum in gleicher Weise mo¨glich ist wie durch eine konventio-
nelle Phasenkodierung mit Gradientenschaltungen.
2.4.3 Radiale parallele Bildgebung
Das Verfahren der Generalised Autocalibrating Partially Parallel Acquisitions,
GRAPPA [Griswold et al., 2002], ist eine Weiterentwicklung des SMASH-Algo-
rithmus’. Der GRAPPA-Algorithmus unterscheidet sich von SMASH zum einen
dadurch, dass wa¨hrend der Messung eine kleine Anzahl sog. Autokalibrationszei-
len aufgenommen wird, aus denen die Spulensensitivita¨tsprofile berechnet werden,
die beim SMASH-Algorithmus im Vorhinein bekannt sein mu¨ssen. Zum ande-
ren unterscheidet sich die Berechnung der nicht gemessenen k-Raumzeilen darin,
dass die Spulensignale an einzelne Autokalibrationszeilen angepasst werden und
nicht an die gemischten Sensititiva¨tsprofile. Als dritten Unterschied nutzt die
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Abb. 2.20: Radiale parallele Bildgebung mittels GRAPPA-Algorithmus. Die im
(kx, ky)-Raum radial abgetasteten Daten werden in einen polaren (kr , kφ)-Raum trans-
formiert. Aufgrund der anisotropen Abtastpunktdichte werden die Daten jedes Streifens
(gelb) mit unterschiedlichen Wichtungen rekonstruiert.
GRAPPA-Technik mehrere k-Raumzeilen aller Spulenelementen zur Datenanpas-
sung an die Autokalibrationszeile einer Spule. Das mathematisch u¨berbestimmte
Gleichungssystem, das sich daraus ergibt, liefert eine genauere Datenanpassung,
die zu weniger Bildartefakten fu¨hrt.
Sowohl der SENSE- als auch der GRAPPA-Algorithmus der parallelen Bildge-
bung wurden ju¨ngst von Pruessmann et al. [2001] (SENSE) bzw. Griswold et al.
[2003] (GRAPPA) fu¨r nicht-kartesische k-Raum-Trajektorien angewendet. Da der
GRAPPA-Algorithmus von der Universita¨t Wu¨rzburg [Seiberlich et al., 2006] fu¨r
die Radial-MRT der Lunge verwendet wurde (s. Kap. 3.3.3), wird hier kurz die
zugrunde liegende Idee dargestellt (s. a. Abb. 2.20).
Im kartesischen GRAPPA-Algorithmus werdenWichtungsfaktoren berechnet, um
im k-Raum die gemessenen Zeilen um einen bestimmten k-Betrag zu verschieben.
Alle Zeilen werden hier um den gleichen Betrag in die gleiche Richtung verscho-
ben. Bei der radialen Trajektorie haben alle Abtastpunkte mit gleichem Radius
kr denselben relativen Abstand zu ihren Nachbarpunkten, auch wenn sich die
absolute Verschiebung durch eine Drehung relativ zum k-Raum-Zentrum ergibt.
Durch die Transformation der (kx, ky)-Daten in ein (kr, kφ)-Koordinatensystem
la¨sst sich im GRAPPA-Algorithmus eine relative Verschiebung ermitteln, mit der
sich eine Kurvenanpassung durchfu¨hren la¨sst wie bei der kartesischen Variante
durch die absolute Verschiebung. Jeder Radiusbereich wird dabei mit unterschied-
lichen Wichtungen rekonstruiert.
Kapitel 3
Ergebnisse
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3.1 Spiralabtastung
Die Bildeigenschaften von MRT-Sequenzen mit nicht-kartesischen Auslesetrajek-
torien unterscheiden sich in einigen Aspekten erheblich von klinisch etablierten
Techniken mit kartesischer k-Raum-Auslese. In diesem Kapitel werden wichtige
Eigenschaften anhand von numerischen Simulationen sowie Untersuchungen am
Messphantom dargestellt.
3.1.1 Punktantwortfunktion
Die Punktantwortfunktion (PSF) beschreibt die Abbildung eines Punktes des ur-
spru¨nglichen Objektes durch einen definierten Messvorgang. Dieses aus der Fou-
rieroptik bekannte Maß fu¨r die
”
Verschmierung“ eines gemessenen Objektes (s.
z. B. [Hecht, 2001]) kann genauso in der MRT zur Charakterisierung des Mess-
vorganges verwendet werden. Das Messsignal S~x0(
~k(t), t) eines Punktes ~x0 des
urspru¨nglichen Objektes kann nach Gl. 1.55 durch
S~x0
(
~k (t) , t
)
∝
∫
V
δ (~x− ~x0) e−i~k(t)·~xd~x (3.1)
= e−i
~k(t)·~x0 (3.2)
ausgedru¨ckt werden. Die inverse Fouriertransformierte dieses Ausdrucks ergibt
die PSF:
PSF =
∫
V
S~x0e
−i~k·~xd~k (3.3)
=
∫
V
e−i
~k(t)·~x0e−i
~k·~xd~k (3.4)
Sie ha¨ngt in dieser Form nur von der k-Raum-Trajektorie ~k(t) ab. Abb. 3.1 zeigt
die numerisch berechnete PSF einer spiralfo¨rmigen Auslese (a., c.) sowie die si-
mulierte Abbildung eines quadratischen Objekts (b., d.). Die Kreissymmetrie der
Trajektorie fu¨hrt zu einer kreissymmetrischen PSF, in der die nicht vollsta¨ndig
unterdru¨ckten ringfo¨rmigen Bilder erster und zweiter Ordnung (s. Kap. 2.2) mit
ca. 2% bzw. 1% der Maximalintensita¨t des 0. Maximums zu erkennen sind.
Feldinhomogenita¨ten
In einem MR-Experiment erzeugen lokale Variationen ∆ ~B des Grundmagnetfel-
des B0 Fehler in der Phasenentwicklung der Spins. Das tatsa¨chlich vorhandene
Magnetfeld kann als
~B(~x) = B0(~x) +∆ ~B(~x) (3.5)
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Abb. 3.1: MR-Abbildung durch spiralfo¨rmige k-Raum-Trajektorie: Simulierte PSF (a.)
mit Intensita¨tsprofil (c.) durch die mittlere Bildzeile, (b.) simulierte Abbildung eines qua-
dratischen Objekts und zugeho¨riges Profil (d.). Parameter der Trajektorie: 32 Spiralarme
je 2048 Abtastpunkte, BW 250kHz, FoV 240mm, Gmax 24mTm
−1, Smax 98Tm
−1s−1,
Gridding-Rekonstruktion auf 6402 Matrix (Postkompensation, 2xOS).
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geschrieben werden und, da ∆ ~B  ~B0 ist, in eine Taylorreihe entwickelt werden:
∆ ~B(~x) = ∆ ~B0(~x) +
d∆ ~B(~x)
d~x
= ∆ ~B0(~x) + ∆ ~G(~x) · ~x+ . . . (3.6)
Die Variationen nullter Ordnung des Grundfeldes resultiert in einem ortsabha¨n-
gigen Beitrag zur Larmorfrequenz,
ω(~x) = γ
(
B0 +∆ ~B0(~x)
)
= ω0 +∆ω(~x), (3.7)
der eine ortsabha¨ngigen Phasendifferenz bewirkt:
∆φ(~x, t) = ∆ω(~x) · t. (3.8)
Der Term erster Ordnung der Taylorentwicklung stellt ein zusa¨tzliches ortsab-
ha¨ngiges Gradientenfeld ∆ ~G(~x) dar. Großra¨umige Variationen von ∆ ~G ko¨nnen
Abweichungen der k-Raum-Trajektorie bewirken. Sie werden durch die Schal-
tung entgegengesetzter Zusatzfelder weitgehend kompensiert (Shimming). Zu die-
sem Zweck gibt es in den MR-Tomographen zusa¨tzliche Spulen. Kleinreichweitige
Schwankungen von ∆ ~G fu¨hren zu einer Verku¨rzung der T ∗2 -Relaxationszeit, wie
in Kap. 1.1.5 beschrieben.
Damit folgt bei der Beru¨cksichtigung von Feldinhomogenita¨ten nullter Ordnung
fu¨r das Messignal eines Punktes nach Gl. 3.7:
S~x0 ∝ e−i
~k(t)·~x0 · ei∆ω(~x)t (3.9)
Die entsprechende PSF la¨sst sich dann analog zu Gl. 3.3 berechnen:
PSF =
∫
V
e−i
~k(t)·~x0ei∆ω(~x)te−i
~k·~xd~k. (3.10)
Das Zusammenwirken von k-Raum-Trajektorie und Feldinhomogenita¨ten auf den
Bildgebungsprozess wurde durch numerische Lo¨sung von Gl. 3.10 untersucht.
Abb. 3.2 zeigt die PSF einer Spiraltrajektorie fu¨r Werte der Feldinhomogenita¨ten
von ∆ω = 0; 1, 4 · pi/T ; 4, 2 · pi/T , wobei T die Auslesezeit eines Spiralarms ist.
Die Feldinhomogenita¨ten fu¨hren zu einer radialen Verschmierung der PSF. Dieses
fu¨r kreissymmetrische k-Raum-Trajektorien typische Artefakt wird als Blurring
bezeichnet [Noll et al., 1991].
In Abb. 3.3 sind die zu den PSF geho¨rigen Messungen am Pra¨zisionsphantom
gezeigt, die die Auswirkung der Feldinhomogenita¨ten auf die Abbildung in der
Spiral-MRT zeigen. Die Parameter der Auslesetrajektorie sind identisch mit de-
nen in Abb. 3.2. Die Feldverzerrung wurde hier durch Dejustage des Shims her-
beigefu¨hrt. Die Gro¨ßenordnungen sind jedoch realistisch fu¨r die Verha¨ltnisse in
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Abb. 3.2: Punktantwortfunktion einer Spiraltrajektorie mit einer Auslesezeit eines Spi-
ralarms von T = 7ms fu¨r verschiedene Werte der Feldinhomogenita¨ten ∆ω.
a.: ∆ω = 0, b.: ∆ω = 1, 4 · pi/T entspricht ∆ν = 100Hz, c.: ∆ω = 4, 2 · pi/T , ∆ν =
300Hz. Trajektorien-Parameter: 128 Spiralarme je 2048 Abtastpunkte, BW 286 kHz, FoV
256mm, Gmax 26mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1, Gridding-Rekonstruktion auf 5762 Matrix
(Postkompensation, 2xOS).
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a. b. c.
Abb. 3.3: Auswirkungen einer Verschiebung der Resonanzfrequenz auf die Abbildungs-
qualita¨t unter Verwendung der Spiral-Trajektorie aus Abb. 3.2. a.: resonante Abbildung
∆ν = 0, b.: ∆ν = 100Hz, c.: ∆ν = 300Hz. Die oberen vier Sta¨bchenreihen sind jeweils
vierfach herausvergro¨ßert.
biologischen Proben. Beispielsweise ist die Resonanzfrequenz von Protonen in
Fettmoleku¨len durch ihre chemische Bindung um ∆ν = 220Hz gegenu¨ber der
von Wasser verschoben.
Die Verschmierung der PSF durch Feldinhomogenita¨ten nimmt mit der Ausle-
sezeit zu. Um diese gering zu halten, wird meistens eine segmentierte k-Raum-
Trajektorie mit mehreren ineinander verschachtelten Spiralarmen gegenu¨ber der
Single Shot Spirale bevorzugt. Um die gleiche Auflo¨sung von 0,45mm zu errei-
chen wie mit der in Abb. 3.3 benutzten Trajektorie mit 128 Spiralarmen, wa¨re
bei Verwendung von z. B. vier Spiralarmen bereits eine Auslesezeit von 186ms
gegenu¨ber den in diesem Fall erreichten 7ms erforderlich.
T
∗
2
-Zerfall
Eine a¨hnliche Erweiterung der PSF ergibt sich durch die Beru¨cksichtigung des
T ∗2 -Zerfalls der Probe. Das Punkt-Messsignal und die PSF sind in diesem Fall
S~x0 ∝ e−i
~k(t)·~x0 · e−
t
T∗
2 (3.11)
PSF =
∫
V
e−i
~k(t)·~x0 · e−
t
T∗
2 e−i
~k~xd~k. (3.12)
Abb. 3.4 zeigt den Vergleich der PSF einer kartesischen Single Shot Gradien-
tenecho-Sequenz (EPI [Mansfield, 1977]) mit einer Single Shot Spiralauslese. Die
angenommene Auslesezeit betra¨gt das Vierfache der T ∗2 -Zeit. In der kartesisch-
en k-Raum-Auslese bewirkt der T ∗2 -Signalabfall eine asymmetrische PSF. In der
Phasenkodierrichtung ist eine starke Verbreiterung beobachtbar. Die Abbildung
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eines simulierten quadratischen Objektes zeigt ein U¨berschwingen an den Kan-
ten in der Phasenkodierrichtung. Die PSF der Spiralauslese fa¨llt in alle Richtung
gleichma¨ßig und deutlich schneller ab als die asymmetrische kartesische PSF.
Durch den schnelleren Abfall fallen Bildverzeichnungen unter T ∗2 -Zerfall hier we-
sentlich weniger ins Gewicht. Ein kleiner Teil der Signalintensita¨t wird allerdings
in weit außen liegende Bildbereiche gestreut, was zu Artefakten fu¨hrt, die sich wie
ho¨heres Bildrauschen bemerkbar machen, obwohl ihre Ursache kein physikalischer
Prozess ist.
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Abb. 3.4: Punktantwortfunktion und Abbildung eines quadratischen Objekts durch
zwei Single Shot Sequenzen (FoV 350mm, BW 256kHz, Auslesezeit TA = 256ms,
T ∗2 = 64ms). a.-c.: Kartesische k-Raum-Auslese: 256 × 256 Abtastpunkte, d.-f.: Spiral-
fo¨rmige Trajektorie: 65536 Abtastpunkte, Gmax 17, 1mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1, Grid-
ding-Rekonstruktion auf 5122 Matrix (Postkompensation, 2xOS).
3.1.2 Messungen am Phantom
Alle Spiraltrajektorien wurden nach dem in Kap. 2.1.4 vorgestellten analytischen
Verfahren berechnet und mit dem Gridding-Algorithmus (s. Kap. 2.2) mit Dichte-
Postkompensation (2xOS) rekonstruiert, sofern nichts anderes angegeben wurde.
Die nicht-kartesischen Messsequenzen in dieser Arbeit wurden mit dem Anwen-
dungsziel entwickelt, eine Verbesserung in der schnellen Gradientenecho-Bildge-
bung von magnetisch inhomogenen Proben mit kurzer T ∗2 -Relaxationszeit erzielen
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zu ko¨nnen. Aufgrund der Simulationen und Messungen, die in den vorigen Ab-
schnitten dargestellt sind, steht dabei neben dem Erreichen einer kurzen Echozeit
die Notwendigkeit kurzer Auslesezeiten im Vordergrund. Diese Anforderung wird
durch die Verwendung von vielfach segmentierten Spiralsequenzen erfu¨llt, deren
Trajektorie eine große Zahl ineinander verschachtelter Spiralarme umfasst. Da-
her wird als kartesische Vergleichssequenz die FLASH-Sequenz (s. Kap. 1.2.4)
verwendet, da hier die Gesamtzahl der HF-Anregungspulse etwa derjenigen bei
der vielfach segmentierten spiralfo¨rmigen und auch derjenigen bei der radialen k-
Raum-Auslese entspricht. Trotzdem sind aufgrund der prinzipiellen Unterschiede
der kartesischen und nicht-kartesischen Ausleseschemata nicht immer alle Ausle-
separameter direkt miteinander vergleichbar.
Messdauer und Auflo¨sung
Abb. 3.5 zeigt das Ergebnis einer Messung am Auflo¨sungsphantommit einer hoch-
auflo¨senden Spiral-Sequenz im Vergleich zur kartesischen FLASH-Technik. Die
kreissymmetrische Abtastung der Spiral-Trajektorie fu¨hrt zu einer im Verha¨ltnis
pi
4 kleineren k-Raum-Abdeckung im Vergleich zum quadratischen Abtasten des
k-Raumes. Deshalb wurden die Vergleichsmessungen der kartesischen Sequenzen
mit der 68 Partial Fourier Technik (s. Kap. 1.2.5) aufgenommen.
a. b. c.
Abb. 3.5: Hochauflo¨sende Gradientenecho-Bildgebung am Auflo¨sungsphantom mit (a.)
kartesischer sowie (b. und c.) spiralfo¨rmiger k-Raum-Abtastung. (a.) und (b.) sind mit
der gleichen Echozeit aufgenommen. Der Wert von 3,63ms ist der mit der kartesischen
Datenauslese bei dieser Auflo¨sung minimal mo¨gliche. Die Gesamtmesszeit in (a.) be-
trug 2,7 s, wa¨hrend (b.) aufgrund der effizienten Gradientennutzung der Spiralauslese in
1,7 s zu akquirieren ist. Bei der Spiralauslese kann die Echozeit unter Beibehaltung der
Auflo¨sung weiter reduziert werden, TE=1,0ms in (c.), womit sich die Gesamtmesszeit
auf 1,2 s verku¨rzt. Parameter: FoV 256mm, BW 286kHz, a.: 5122 Matrix, 6/8 Parti-
al Fourier Abtastung, b.,c.: 128 Spiralarme je 2048 Abtastpunkte, Gmax 26mTm
−1,
Smax 180Tm
−1s−1, Auslesezeit eines Spiralarms 7ms.
Die Bandbreite der Datenaufnahme war in allen drei Bildern in Abb. 3.5 iden-
tisch. Bei der kartesischen Sequenz (a.) ergibt sich aus dieser Vorgabe und der
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Matrixgro¨ße von 5122 bei einem Gesichtsfeld von 256mm eine minimale Echozeit
(s. Kap. 2.1.2) von 3, 63ms . Diese wurde in (b.) fu¨r die Spiral-MRT bei 128
Spiralarmen mit je 2048 Abtastpunkten u¨bernommen, obwohl bei dieser Tech-
nik auch unabha¨ngig von der gewa¨hlten Auflo¨sung ku¨rzere Echozeiten mo¨glich
sind, wie z. B. in (c.) mit TE = 1, 0ms. Es wurde die jeweils ku¨rzestmo¨gliche
Repetitionszeit gewa¨hlt. Der Flipwinkel des HF-Anregungspulses entspricht dem
Ernst-Winkel (s. Kap. 2.1.2). Der Stabdurchmesser des Auflo¨sungsphantoms ent-
spricht dem Abstand zwischen den Sta¨ben und betra¨gt in den oberen vier Reihen,
die zusa¨tzlich vergro¨ßert dargestellt sind, 1,0mm, 1,5mm, 2,0mm und 2,5mm.
Die ra¨umliche Auflo¨sung in der Schicht ist in allen drei Bildern kleiner als 1mm.
Die theoretische Auflo¨sung (nach Kap. 2.1.4) betra¨gt 0,43mm (b.,c.) bzw. 0,5mm
(a.).
Die sinus- bzw. kosinusfo¨rmig modulierten zeitlichen Verla¨ufe der Gradienten,
die zur Realisierung der spiralfo¨rmige Auslesetrajektorie geschaltet werden (s.
Kap. 2.1.4), erfordern im Gegensatz zu den trapezfo¨rmigen Gradienten der kar-
tesischen Auslese keine abrupten Ein- und Ausschaltvorga¨nge. Die Gradienten-
hardware wird dadurch effizienter genutzt. Bei vergleichbarer Abtastdichte und
Abdeckung im k-Raum sind dadurch insgesamt ku¨rzere Messdauern erzielbar.
Wa¨hrend in Abb. 3.5 (a.) eine 2D Schicht eine Akquisitionszeit von 2,7 s erfor-
dert, betra¨gt diese in (b.) 1,7 s und in (c.) nur 1,2 s. Das Signal-Rauschverha¨ltnis
ist in (a.) mit 14, 0 ± 1, 5 deutlich kleiner als in (b.) mit 34, 1 ± 2, 1 und in (c.)
mit 30, 9 ± 2, 1. Die Ursache hierfu¨r ist die aufgrund der ho¨heren Zahl an An-
regungen ku¨rzere Repetitionszeit, (a.) 512 HF-Anregungspulse mit TR = 7, 1
ms im Vergleich zu (b., c.) 128 Anregungen mit (b.) TR = 13, 0ms bzw. (c.)
TR = 9, 5ms.
Einfaltungsartefakte
Um ein Objekt so abzubilden, dass keine Bilder ho¨herer Ordnung einfalten,
muss das Gesichtsfeld (FoV) ausreichend groß gewa¨hlt werden, d. h. der Abstand
∆k zwischen zwei Abtastpunkten im k-Raum muss entsprechend klein sein, s.
Kap. 1.2.4. Aufgrund der Kreissymmetrie der spiralfo¨rmigen und der radialen
k-Raum-Trajektorien zeigen die Einfaltungen in diesen Sequenzen einen von den
Einfaltungsartefakten bei kartesischen Bildgebungssequenzen grundsa¨tzlich ver-
schiedenen Charakter. Bilder von Messungen mit verkleinertem Gesichtsfeld sind
in Abb. 3.6 dargestellt.
Bei Sequenzen mit kartesischer Auslese sind Einfaltungen zu beobachten, die ei-
ne geometrisch unverzerrte Kopie des Bildes nullter Ordnung darstellen, s. Pfeile
in Abb. 3.6, (a.). Bei der radialen (b.) und bei der spiralfo¨rmigen (c.) Auslese
machen sich Einfaltungen als radialsymmetrische Strukturen bemerkbar. In (b.)
sind diese kaum sichtbar als Wellenstruktur vorhanden, in (c.) betreffen spiral-
fo¨rmige Wellenstrukturen die a¨ußeren Bildbereiche. Die Wellenstrukturen sind in
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a. b. c.
Abb. 3.6: Einfaltungsartefakte bei kartesischer (a.), radialer (b.) und spiralfo¨rmi-
ger (c.) k-Raum-Auslese. Parameter: FoV 128mm, Matrix 2562, TR 10ms, TE 3,3ms,
α 12◦, a.: BW 84,5 kHz, b.: BW 70kHz, 256 Projektionen je 128 Abtastpunkte,
Gmax 12, 8mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1, c.: BW 270kHz, 32 Spiralarme je 2048 Abtast-
punkte, Gmax 30mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1.
(b.) aufgrund der gro¨ßeren Zahl von Projektionen (256) im Vergleich zur Zahl
der Spiralarme (32) feiner.
Die Einfaltungsartefakte resultieren in allen Fa¨llen aus einer Unterabtastung des
k-Raumes. Durch Verfahren der parallelen Bildgebung ko¨nnen, wie in Kap. 2.4
beschrieben, mittels paralleler Datenakquisition durch mehrere Empfangsspulen
diese Artefakte korrigiert werden. Damit la¨sst sich eine Unterabtastung des k-
Raumes zur Messzeitverku¨rzung nutzen. Ein Anwendungsbeispiel der radialen
parallelen Bildgebung ist in Kap. 3.3.3 gezeigt.
3.1.3 Trajektorienmessungen
Die oszillierenden Gradienten der Spiral-MRT stellen besondere Anforderungen
an die Hardware der MR-Tomographen, deren Gradientensysteme i. d.R. auf
die Realisierung trapezfo¨rmiger Gradientenzeitverla¨ufe optimiert sind. Deshalb
wurden die verwirklichten k-Raum-Trajektorien, die aus den tatsa¨chlichen Gra-
dientenverla¨ufen resultieren, mit der Methode der Gradientenrephasierung (s.
Kap. 2.3) gemessen. Die Messungen der Spiral-Trajektorien wurden mit den bei-
den verfu¨gbaren Tomographen, Magnetom Symphony sowie Magnetom Avanto
(Siemens Medical Solutions, Erlangen), durchgefu¨hrt. Die Kenndaten der Gradi-
entensysteme sind in Tab. 2.1 aufgefu¨hrt.
Die Messungen wurden an einem homogenen kugelfo¨rmigen Wasserphantom mit
einem Durchmesser von d ≈ 25 cm mit Kopfspule (ein Sende- und Empfangs-
kanal) durchgefu¨hrt. Die Gesamtmessdauer lag je nach Auflo¨sung bei 10 . . . 90min.
In jeder der beiden k-Raum-Richtungen wurden wa¨hrend einer Trajektorienbe-
stimmung 100 . . . 300 Dephasierungsschritte gemessen.
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Der Zeitpunkt T (kx, ky) des Auftretens des maximales Signals nach Beginn der
Spiralauslese wird fu¨r jeden Dephasierungsschritt (kx, ky) im k-Raum kartiert.
Alle Punkte, deren Echosignal eine untere Grenze nicht u¨berschreitet, werden
maskiert, da sie nicht auf der auszumessenden Trajektorie liegen ko¨nnen. Abb. 3.7
zeigt beispielhaft eine derart aufgenommene Trajektorienkarte.
Abb. 3.7: Mit der Methode der Gradientenrephasierung aufgenommene Karte einer
Spiral-k-Raum-Trajektorie. Der Zeitpunkt des Auftretens des Gradientenechos (Signal-
maximum) wird fu¨r jeden Dephasierungsschritt in der k-Raum-Karte eingetragen. Der
Zeitpunkt des Auftretens bestimmt den Grauwert. Fru¨he Zeitpunkte sind dunkler darge-
stellt.
In Abb. 3.8 sind die Gradientenzeitverla¨ufe einer Spiral-Trajektorie dargestellt.
Um einen direkten Vergleich der beiden Gradientensysteme zu ermo¨glichen, sind
als maximale Anstiegsrate in diesem Beispiel Smax98Tm
−1s−1 gewa¨hlt worden,
was nahe an dem maximal mo¨glichen Wert fu¨r das Quantum-System des Magne-
tom Symphony von 100Tm−1s−1 liegt, wa¨hrend das SQ-System des Magnetom
Avanto 180Tm−1s−1 mit seinen x- und y-Gradienten ermo¨glicht. Dargestellt ist
eine Schicht in der yz-Ebene (sagittal). Das x- und y-Gradientensystem sind bau-
gleich. Die Komponenten der Quantum-Gradienten zeigen an den Umkehrpunk-
ten ein U¨berschwingen im Bereich von 0 . . . 4% des k-Wertes. Beide Gradienten
des Quantum-Systems weisen eine zeitliche Verzo¨gerung von (7 ± 1)µs gegen-
u¨ber der vorgegebenen Kurve auf. Den gleiche Wert der zeitlichen Verzo¨gerung
ergaben auch Messungen von Trajektorien mit geringerer maximaler Gradienten-
sta¨rke und Anstiegsrate. Bei a¨hnlichen Messungen am a¨lterem Gradientensystem
des Tomographen Magnetom Vision wurde von Amann et al. [1998] noch eine
zeitliche Verzo¨gerung von 30µs ermittelt.
Das SQ-System des Magnetom Avanto verwirklicht die vorgegebene Kurvenform
nahezu ideal. Weder eine zeitliche Verzo¨gerung noch ein U¨berschwingen sind
feststellbar. Auch bei einer Anstiegsrate von 180Tm−1s−1 am SQ-System zei-
gen sich keine Abweichungen wie am Quantum-Gradientensystem. Das k-Raum-
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Abb. 3.8: Messung der von verschiedenen Gradientensystemen verwirklichten k-Raum-
Trajektorien. Die ideale, vorgegebene Kurvenform (rot) wird vom Quantum Gradienten-
system (blau) mit einer zeitlichen Verzo¨gerung von 7µs und leichtem U¨berschwingen in
den Umkehrpunkten realisiert. Die gru¨ne Messkurve der SQ Gradienten folgt dem idea-
len Verlauf deutlich exakter, einzig der z-Gradient zeigt ein U¨berschwingen im ersten
Maximum. Messparameter: BW 250kHz, Smax98Tm
−1s−1, Gmax14mTm
−1.
Zentrum der Trajektorie wird bei der Methode der Gradientenrephasierung durch
das Schalten sehr kleiner Referenzgradienten abgetastet. In diesem Bereich (t .
0, 1ms) muss davon ausgegangen werden, dass die korrekte Realisierung des ge-
wu¨nschten Gradientenmoments des trapezfo¨rmigen Referenzgradienten zu sys-
tematischen Fehlern fu¨hrt, die eine Trajektorienmessung mit dieser Methode in
diesem Bereich fragwu¨rdig machen. Das U¨berschwingen im ersten Maximum von
kz des SQ-Gradienten kann so nicht erkla¨rt werden.
Die gemessene Verzo¨gerung von 7µs beim Quantum-Gradientensystem wurde in
der Bildrekonstruktion beru¨cksichtigt. Wie in Abb. 3.9 gezeigt, fu¨hrt diese zu einer
signifikanten Verbesserung der Bildqualita¨t. Die Bildabschattung nach außen ist
deutlich verringert, und die Kanten im Bild sind wesentlich scha¨rfer abgebildet.
Alle am Magnetom Symphony Tomographen mit Spiralauslese gemessenen Daten
wurden daher unter Beru¨cksichtigung der Verzo¨gerungszeit von 7µs rekonstruiert.
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a. b.
Abb. 3.9: Korrektur der zeitlichen Verzo¨gerung des Gradientensystems. a.: unkorri-
giertes Bild, b.: mit der durch die Trajektorienmessung bestimmten Verzo¨gerung von
7µs rekonstruiertes Bild. Die korrigierte Aufnahme zeigt eine wesentlich bessere Intensi-
ta¨tshomogenita¨t u¨ber das gesamte Bildfeld sowie signifikant scha¨rfere Kanten. Gemessen
am Siemens Symphony (Quantum Gradientensystem), FoV 300mm, 64 Spiralarme, 4096
Abtastpunkte, BW 625 kHz, TR 60ms, TE 2ms, Schichtdicke 3mm, Smax98Tm
−1s−1,
Gmax28mTm
−1.
3.1.4 Automatisierte Bildkorrektur
Im menschlichen Ko¨rper gibt es viele Bereiche, in denen Substanzen (Wasser,
Gewebe, Knochen, Luft, u. s. w.) mit unterschiedlichen magnetischen Eigenschaf-
ten aneinandergrenzen und infolgedessen lokale Feldinhomogenita¨ten zu erwarten
sind. In Kap. 3.1.1 wurde gezeigt, wie Feldinhomogenita¨ten in der Spiral-MRT
eine Verschlechterung der Bildqualita¨t durch Blurring bewirken. Eine Korrektur
der Messdaten bezu¨glich lokaler Abweichungen der Resonanzfrequenz ist daher
wu¨nschenswert.
Von Amann [2000] wurden verschiedene Verfahren der Bildkorrektur in der Spiral-
MRT verglichen. Eine Mo¨glichkeit besteht darin, die Feldinhomogenita¨ten direkt
zu messen, beispielswiese durch die Aufnahme eines zweiten Bildes mit unter-
schiedlicher Echozeit [Irarrazabal et al., 1996]. Aufgrund der deutlichen Messzeit-
verla¨ngerung ist dieses Vorgehen jedoch in klinischen Anwendungen im Routine-
Betrieb nicht mo¨glich. Die von Noll et al. [1992] vorgeschlagene Methode des
Deblurrings ist ein automatisiertes Verfahren, das keine Aufnahme zusa¨tzlicher
Messdaten erfordert. Das abzubildende Objekt, d. h. die ra¨umliche Magnetisie-
rungsverteilung, ist reell. Damit besitzt im Idealfall auch das MR-Bild einen
verschwindenen Imagina¨rteil. Feldinhomogenita¨ten bewirken nach Gl. 3.10 al-
lerdings, dass die Punktantwortfunktion der Abbildung einen komplexen Pha-
senterm aufweist, so dass in der Praxis das gewonnene MR-Bild einen von Null
verschiedene Imagina¨rteil aufweist. Im Deblurring-Algorithmus wird nun in ei-
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nem vorgegebenen Intervall um die zentrale Resonanzfrequenz das MR-Bild bei
verschiedenen Frequenzen ∆ν rekonstruiert. Das korrigierte Bild wird dann pi-
xelweise aus den Einzelbildern zusammengesetzt, indem die Bildinformation aus
demjenigen Einzelbild verwendet wird, dessen Imagina¨rteil ein Minimum auf-
weist. Dabei ist es erforderlich, die Imagina¨rteile u¨ber einen benachbarten Bereich
um das ausgewa¨hlte Pixel zu integrieren, der einen Hauptteil der ra¨umlich aus-
gedehnten PSF umfasst. Damit wird das Imagina¨rteilsignal ausreichend groß, so
dass die Detektion eines Minimums im Randbereich des ausgewa¨hlten Frequen-
zintervalls vermieden wird und tatsa¨chlich das lokale Minimum entdeckt wird.
Gleichzeitig muss das Integrationsgebiet klein gegenu¨ber ra¨umlichen Variationen
von ∆ν gewa¨hlt werden. Als Gro¨ße des ra¨umlichen Integrationsbereiches wurde
bei den hier vorgestellten Messungen ein quadratischer Bereich von 8 . . . 10% der
Matrixgro¨ße benutzt.
Der Deblurring-Algorithmus wurde fu¨r die Bildrekonstruktionsumgebung des To-
mographen (Siemens Image Calculation Environment, ICE, Programmiersprache
C++) implementiert, so dass eine automatische instantane Korrektur der Bilder
mo¨glich ist. Dieses gewa¨hrleistet die Mo¨glichkeit einer Weiterverarbeitung und
Analyse in bestehenden Arbeitsabla¨ufen.
In Abb. 3.10 ist eine Anwendung des Deblurring-Algorithmus’ am Auflo¨sungs-
phantom gezeigt: (a.) zeigt das unkorrigierte Bild, in dem wegen der Wasser-
Plexiglas-Luft-U¨berga¨nge starke Blurring Artefakte sichtbar sind. (b.) zeigt das
korrigierte Bild (Frequenzintervall: ∆ν = −80 . . . 200Hz in 10Hz Schritten, Inte-
grationsbereich 32×32 Pixel) und (c.) die zugeho¨rige berechnete Karte der Feldin-
homogenita¨ten, in der die jeweils verwendete Frequenz ∆ν eingetragen wurde. Die
Rechenzeit des Deblurring Algorithmus’ betra¨gt bei einer Matrixgro¨ße von 3202
und Datenaufnahme mit einem Empfangskanal (Kopfspule, Siemens, Erlangen)
zwischen etwa 15 s (Rekonstruktionsrechner des Magnetom Avanto, 2× 3, 1GHz-
CPU) und 35 s (Magnetom Symphony, 1, 7GHz-CPU).
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a. b. c.
ohne Deblurring,
∆ν: 0 Hz
mit Deblurring,
∆ν: –80...+200 Hz
opt. ∆ν / Hz
Abb. 3.10: Automatische instantane Bildkorrektur mit dem Deblurring-Algorithmus.
(a.) zeigt das unkorrigierte Bild. Von −80 . . .+200Hz um die mittlere Resonanzfrequenz
wird in 10Hz-Intervallen ein Bild rekonstruiert. Fu¨r das entzerrte Bild (b.) werden je-
weils die Bildbereiche zusammengesetzt, deren Imagina¨rteil minimal ist. In (c.) ist die
optimale Rekonstruktionsfrequenz jedes Pixels kartiert. Die Blurring-Artefakte in den
”
ausgeschmierten“ Bildarealen werden deutlich vermindert. Gemessen mit Siemens Ma-
gnetom Symphony, FoV 230mm, 32 Spiralarme, 2048 Abtastpunkte, BW 250kHz, TR
15ms, TE 1,8ms, Schichtdicke 5mm, Smax 98Tm
−1s−1, Gmax 28mTm
−1.
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3.2 Radialabtastung
Die Abtastung des k-Raumes vom k-Raum-Zentrum auf radialen
”
Strahlen“ nach
außen ist, wie in Kap. 2.1.5 erla¨utert, in zwei wesentlichen Punkten optimal fu¨r
die Bildgebung von Proben mit kurzen T ∗2 -Zeiten geeignet:
- Der Beginn der Abtastung der Datenpunkte liegt im k-Raum-Zentrum.
Hierdurch sind wie bei der spiralfo¨rmigen Auslese sehr kurze Echozeiten
mo¨glich, um ein mo¨glichst hohes Signal zu messen.
- Der geradlinige Weg vom k-Raum-Zentrum nach außen stellt bei vorge-
gebener Gradientensta¨rke und Abtastbandbreite die schnellste Verbindung
dar, d. h. die Auslesezeit nach einer HF-Anregung ist minimal, was in einer
kleinstmo¨glichen T ∗2 -Aufweitung der PSF resultiert.
Eine dritte wichtige Charakteristik der Radialtrajektorie ist die in hohem Maße
nicht isotrope Abtastung des k-Raumes. Die Abtastpunktdichte nimmt vom Zen-
trum nach außen stark ab. In diesem Kapitel werden die Ergebnisse von Untersu-
chungen anhand von numerischen Simulationen sowie Messungen an Phantomen
zur Charakterisierung der radialen Auslese dargestellt.
3.2.1 Eigenschaften der Radial-MRT
Die radiale k-Raum-Trajektorie ist kreissymmetrisch genauso wie die spiralfo¨r-
mige. Die Bildeigenschaften der Radial-MRT sind denen der Spiral-MRT (s.
Kap. 3.1) daher a¨hnlich, die Charakteristik von Einfaltungsartefakten wurde be-
reits in Abb. 3.6 dargestellt.
Azimutale Unterabtastung
In der Spiral-MRT kann die Abtastpunktdichte im k-Raum durch die Kru¨mmung
der Spiralarme bestimmt werden (s. Kap. 2.1.4) und so das Nyquist-Kriterium
der minimalen Abtastpunktdichte auch bei wenigen Spiralarmen bis hin zur Sin-
gle Shot Spirale eingehalten werden. Bei der radialen Auslese ist das Nyquist-
Kriterium nach Gl. 2.31 durch das Verha¨ltnis von pi zwischen der Anzahl N der
Projektionen und Zahl S der Abtastpunkte pro Projektion gegeben, N = piS. Die
Gesamtmesszeit steigt linear mit der Projektionszahl N, da fu¨r jede Projektion
eine HF-Anregung stattfindet. Wie in Kap. 2.1.5 erla¨utert, erfolgt aus Gru¨nden
der Messzeiteffizienz daher meistens eine azimutale Unterabtastung mit einer ge-
ringeren Zahl von Projektionen.
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In Abb. 3.11 ist die Abbildung eines Quadrat-Objektes mit der jeweils zugeho¨ri-
gen PSF in Abha¨ngigkeit des Verha¨ltnisses r = N/S gezeigt. (a.) zeigt deutliche
von den Ecken des Objektes ausgehende Streifenartefakte. Die Halbwertsbreite
(FWHM) der zugeho¨rigen PSF betra¨gt 1,69 Pixel und ein hoher Teil der Intensita¨t
des zentralen Punktes wird in die gesamte Bildfla¨che gestreut. Mit zunehmender
Zahl N wird die PSF scha¨rfer, (d.) ist nahezu ohne azimutale Unterabtastung
aufgenommen. Die Streifenartefakte nehmen mit zunehmendem N ebenfalls sig-
nifikant ab. Fu¨r die Berechnung des Signal-Artefakt-Verha¨ltnis’ (SAV) der simu-
lierten Abbildungen wird das Bildsignal im Bereich des urspru¨nglichen Objektes
integriert und durch das Signal außerhalb dividiert. Im Fall der PSF wird als
”
Signal“ die Bildintensita¨t in einem kreisfo¨rmigen Bereich mit dem Durchmesser
der Halbwertsbreite (FWHM) um das zentrale Maximum gewertet. In Tab. 3.1
sind die Ergebnisse zusammengefasst.
Abb. N r = N/S PSF FWHM PSF
”
SAV“ SAV Quadrat
a. 64 0,5 1,69 Pixel 28,6 27,5
b. 128 1,0 1,58 Pixel 30,4 33,4
c. 256 2,0 1,40 Pixel 49,6 38,9
d. 384 3,0 1,30 Pixel 115,6 43,7
Tabelle 3.1: Signal-Artefaktverha¨ltnis und Halbwertsbreite der in Abb. 3.11 dargestell-
ten Abbildungen bei variierender Projektionsanzahl.
Entsprechende Messungen am Phantom sind in Abb. 3.12 dargestellt. Eine deut-
liche Steigerung der Auflo¨sung ist von (a.) bis (d.) zu erkennen, ab einem Ver-
ha¨ltnis von r = 2, 5 (e.) ist keine Auflo¨sungsverbesserung feststellbar. Der als
SNR angegebene Wert ist der Quotient aus einem homogenen Bildbereich hoher
Signalintensita¨t und der Signalstandardabweichung in einem Randbereich ohne
Bildobjekt. Da alle Randbereiche in Bildern nicht-kartesischen Sequenzen sowohl
Artefakte als auch Rauschen aufgrund physikalischer Prozesse enthalten, ist hier
experimentell keine strikte Trennung zwischen einem Signal-Artefaktverha¨ltnis
und Signal-Rauschverha¨ltnis mo¨glich.
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Abb. 3.11: Abbildungseigenschaften der Radial-MRT in Abha¨ngigkeit der Zahl N der
Projektionen. Dargestellt ist die simulierte Abbildung eines Quadratobjektes mit einer
Kantenla¨nge von ein Viertel der Matrixgro¨ße. a.: N=64, Unterabtastung um den Faktor
2pi, b.: N=128, c.: N=256, d.: N=384. Die Sta¨rke der Streifenartefakte der Objektra¨n-
der nimmt mit zunehmender Zahl der Projektionen ab, das Signal-Artefakt-Verha¨ltnis
steigt. Die Farbskalen sind jeweils auf den Maximalwert normiert. Parameter der Tra-
jektorie: 128 Abtastpunkte/Projektion, BW 70kHz, FoV 350mm, Gmax 4, 7mTm
−1,
Smax 180Tm
−1s−1.
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a. N=64 b. N=128 c. N=192 d. N=256
e. N=320 f. N=384 g. N=448 h. N=512
SNR: 27,7±2,7 SNR: 30,4±2,8 SNR: 34,3±3,2 SNR: 36,3±3,4 
SNR: 40,3±3,7 SNR: 43,0±4,0 SNR: 44,8±4,3 SNR: 47,1±4,4 
Abb. 3.12: Aufnahme eines Auflo¨sungsphantoms mit radialer k-Raum-Abtastung: Ein-
fluss der Anzahl der Projektionen auf Bildauflo¨sung und Signal-Rauschverha¨ltnis. Im
dreifach vergro¨ßerten Ausschnitt ist die erzielbare Auflo¨sung zu erkennen. In der Wasser-
lo¨sung sind Plexiglassta¨be unterschiedlichen Durchmessers angeordnet. Der Stabdurch-
messer der oberen fu¨nf (vergro¨ßerten) Reihen betra¨gt 1,0mm, 1,5mm, 2,0mm, 2,5mm
und 3,0mm. Parameter: FoV 256mm, 128 Abtastpunkte, BW 70kHz, TE 1,0ms, TR
10ms, 5mm Schichtdicke, Gmax 6, 4mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1.
Vergleich mit kartesischer Auslese
Messungen am Auflo¨sungsphantom zum Vergleich der Radialauslese mit einer
herko¨mmlichen kartesischen FLASH Sequenz sind in Abb. 3.13 gezeigt. Die Bild-
qualita¨t ist in allen drei Bildern (a. kartesisch, b.,c. radial) nahezu artefaktfrei. Es
wird eine Auflo¨sung in der Schicht von deutlich unter 1mm erreicht. Die Messzeit
von 5,1 s ist bei der kartesischen Auslese identisch mit der der radialen Auslese
in (b.), was durch die gleiche Zahl von HF-Anregungen bei Wahl der gleichen
Repetitionszeit begru¨ndet ist. Um das gleiche SNR wie in (a.) zu erhalten, ist in
der Radial-MRT eine ho¨here Projektionszahl no¨tig (TA = 8, 2 s in (c.)).
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a. b. c.SNR: 24,9 SNR: 18,9 SNR: 24,9
Abb. 3.13: Hochauflo¨sende Gradientenechobildgebung mit kartesischer (a., BW 82kHz,
TA 5, 1 s) und radialer k-Raum-Abtastung (b., BW 70kHz mit S 256, N 512, TA 5, 1 s,
c. mit S 256, N 816, TA 8, 2 s). Die theoretische Auflo¨sung betra¨gt jeweils 0,5mm. Die
1mm durchmessenden Sta¨be der obersten Reihe werden in allen drei Bildern aufgelo¨st.
Weitere Parameter: FoV 256mm, TE 4,2ms, TR 10ms, α 12◦.
Einfluss der Auslesezeit
Der Einfluss der Auslesezeit der Radialtrajektorie auf die Bildqualita¨t bei Proben
mit kurzer T ∗2 -Zeit wurde untersucht. T
∗
2 -Zeiten von etwa 1ms, wie sie im Folgen-
den in Simulationen verwendet werden, sind in der MRT der Lunge realistisch, s.
Kap. 1.3.2.
Die Punktantwortfunktion der radialen k-Raum-Auslese wurde unter Beru¨cksich-
tigung der T ∗2 -Relaxation simuliert, wie in Kap. 3.1.1 beschrieben. Abb. 3.14 zeigt
die Abha¨ngigkeit der Halbwertsbreite der PSF von der Zahl der Projektionen bei
unterschiedlichen Auslesefrequenzbandbreiten. Die Zeitdauer der Datenaufnahme
fu¨r eine Projektion (Auslesezeit) ist antiproportional zur Bandbreite. Als Referenz
ist die schwarze Kurve ohne T ∗2 -Zerfall berechnet. Die Halbwertsbreite der PSF ist
ohne T ∗2 -Relaxation in der Simulation nahezu unabha¨ngig von der Ausleseband-
breite, da keine Rauscheinflu¨sse des eigentlichen Messprozesses (z. B. thermisches
Rauschen der Elektronik) beru¨cksichtigt wurden. Wird fu¨r T ∗2 ein Wert von 1ms
angenommen, ergibt sich mit der verwendeten Trajektorie bei einer Bandbreite
(BW) von 20 kHz1, was einer Auslesezeit von 6,4ms/Projektion entspricht, eine
um etwa den Faktor drei aufgeweitete PSF (blaue Kurve). Durch eine Verku¨rzung
der Auslesezeit wird die PSF wesentlich scha¨rfer. Eine Halbierung der Auslese-
zeit, d. i. eine Verdopplung der Bandbreite auf 40 kHz (gru¨ne Kurve), bewirkt
eine Verschmierung der PSF um ca. 50 . . . 60% gegenu¨ber der Referenz-PSF. Bei
100 kHz (1,3ms/Projektion, rote Kurve) ist nur noch eine Verbreiterung um ca.
20 . . . 35% beobachtbar.
1In Sequenzen mit kartesischer Auslese wird die Bandbreite oft durch die Zahl der Bildpunkte
dividiert und in der Einheit Hz/Pixel angegeben. Bei anisotroper k-Raum-Abtastdichte variiert
diese jedoch fu¨r jeden Bildpunkt, so dass die Angabe der tatsa¨chlichen Bandbreite sinnvoll ist.
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Abb. 3.14: Halbwertsbreite (FWHM) der PSF einer Radialtrajektorie in Abha¨ngigkeit
der Auslesebandbreite BW. Die Auslesezeit ergibt sich aus dem Quotient der Zahl der
Abtastpunkte S und der Bandbreite, TA = S/BW . Je gro¨ßer das Verha¨ltnis der Ausle-
sezeit zur T ∗2 -Zeit ist, desto breiter ist die PSF verschmiert. Eine Bandbreite von 20 kHz
entspricht bei 128 Abtastpunkten einer Auslesezeit von 6, 4ms, wa¨hrend bei 100kHz
Bandbreite eine Projektion in nur 1, 3ms aufgenommen wird, was entsprechend eine
fu¨nfmal ho¨here Gradientenamplitude erfordert.
In der Praxis kann die Aufnahmebandbreite nicht beliebig erho¨ht werden, da diese
u. a. durch die maximale Abtastfrequenz der Analog-Digital-Wandler begrenzt ist.
Außerdem erfordert eine Erho¨hung der Bandbreite zur Verku¨rzung der Auslese-
zeit entsprechend ho¨here Gradientenamplituden. Zudem ist eine beliebige Band-
breitenerho¨hung auch theoretisch nicht sinnvoll, da das Signal-Rauschverha¨ltnis
des Messprozesses dem Zusammenhang
SNR ∝ V
√
nexnA√
BW
(3.13)
folgt, wobei V das angeregte Volumen, nex die Anzahl der Anregungen und nA die
Wiederholungszahl der Aufnahmen bezeichnen [Edelstein et al., 1983; Johnson,
1928; Nyquist, 1928]. Die Zahl der mo¨glichen Anregungen wiederum ist durch die
zur Verfu¨gung stehende Messzeit limitiert und bestimmt die Repetitionszeit TR.
Durch das Verha¨ltnis von TR zur T1-Relaxationszeit der Probe ergibt sich ein
Zusammenhang mit der Signalgleichung der Sequenz, s. Gl. 2.2. Eine Sequenz-
optimierung unter Beru¨cksichtigung aller relevanten Parameter muss daher expe-
rimentell erfolgen.
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3.2.2 Rekonstruktionsparameter
In Kap. 2.2 ist beschrieben, welche Wirkungen das bei der nicht-kartesischen k-
Raum-Abtastung erforderliche Gridding-Rekonstruktionsverfahren auf den Bild-
gebungsprozess hat. Da in der Radial-MRT der k-Raum stark anisotrop abge-
tastet wird, kommt der Wahl des Dichtekompensationsverfahrens eine besondere
Bedeutung zu.
Es wurden Messungen am Auflo¨sungsphantom und an der Lunge eines gesunden
Probanden durchgefu¨hrt. Die Rekonstruktion der Rohdaten erfolgte dann mit der
Dichtepostkompensation oder verschiedenen Funktionen der Dichtepra¨kompensa-
tion. Die Dichtepra¨kompensationsfunktionW1 entspricht nach Gl. 2.43 genau der
Fla¨che im k-Raum, die einem Abtastpunkt zugeordnet werden kann. Eine zweite
Dichtepra¨kompensationsfunktion W2 fu¨hrt eine obere Grenze der zugeordneten
Fla¨chen ein, die bei der radialen Abtastung nach außen immer gro¨ßer werden.
Das Abschneiden erfolgt in W2 bei 50% des Abstandes vom Zentrum zum jeweils
letzten Datenpunkt auf den radialen
”
Strahlen“. Zusa¨tzlich wurden jeweils Gitter
unterschiedlicher Maschenweite (1xOS und 2xOS) fu¨r das Gridding verglichen.
Abb. 3.15 zeigt die Auswirkungen der Gridding-Parameter auf die berechnete
PSF. In Tab. 3.2 sind die zugeho¨rigen Halbwertsbreiten und Signal-Artefaktver-
ha¨ltnisse aufgelistet.
Abb. Maschenweite Dichtekompensation FWHM SAV
a. 2xOS Postkomp. 1,56Pixel 60,34
b. 2xOS Pra¨komp. W1 1,80Pixel 18,2
c. 2xOS Pra¨komp. W2 1,41Pixel 24,6
d. 1xOS Postkomp. 1,24Pixel 7,6
e. 1xOS Pra¨komp. W1 1,80Pixel 27,6
f. 1xOS Pra¨komp. W2 1,42Pixel 36,2
Tabelle 3.2: Signal-Artefaktverha¨ltnis und Halbwertsbreite der in Abb. 3.15 dargestell-
ten PSF bei Variation der Rekonstruktionsparameter.
Bei der Anwendung der Postkompensation (a.,d.) ist die Wahl eines feinmaschigen
Interpolationsgitters (a.) unbedingt notwendig, da andernfalls (d.) ein Großteil
der Intensita¨t des zentralen Punktes als Artefakt in die Bildecken gestreut wird.
Bei der Pra¨kompensation der Abtastdichte liefert die Funktion W2 in beiden
Fa¨llen (c., f.) bessere Ergebnisse alsW1. MitW2 werden geringe Halbwertsbreiten
der PSF erreicht, das Signal-Artefaktverha¨ltnis ist in (f.) dabei gu¨nstiger als in
(c.). Das beste SAV wird in (a.) erreicht.
In den Abb. 3.16 und 3.17 sind die Ergebnisse von Rekonstruktionen mit den o. g.
Parametern eines Radial-Datensatzes des Auflo¨sungsphantoms dargestellt. Die
Intensita¨tsprofile aller sechs Parameterkombinationen in Abb. 3.17 sind entlang
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Abb. 3.15: Berechnete Punktantwortfunktion der radialen Gridding-Rekonstruktion
mit unterschiedlicher Gittermaschenweite (a.-c.: 2xOS, d.-f.: 1xOS) und Art der Dichte-
kompensation (a.,d.: Postkompensation, b.,e.: Pra¨kompensation mit Wichtungsfunktion
W1, c.,f.: Pra¨kompensationW2). Die zugeho¨rigen Halbwertsbreiten und Signal-Artefakt-
verha¨ltnisse sind in Tab. 3.2 zu finden. Weitere Parameter: S 256, N 256, BW 94kHz,
Gmax 8, 8mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1.
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der in Abb. 3.16 markierten Linie dargestellt. Diese Abbildung zeigt die Bilder
der ungu¨nstigsten und der beiden besten Parameterkombinationen. Abgesehen
von der Dichte-Postkompensation mit 1xOS unterscheidet sich die Objektdar-
stellung der anderen Parameterkombinationen hauptsa¨chlich durch die Artefakte
außerhalb des Objektes an den Ra¨ndern, wie schon die PSF-Berechnungen zuvor
gezeigt haben.
a.
Profil
b. c.
Abb. 3.16: Radiale Aufnahme eines Auflo¨sungsphantoms unter Verwendung unter-
schiedlicher Parameter des Gridding-Algorithmus’. a.: Dichte-Postkompensation mit ein-
facher Maschenweite (1xOS), b.: Postkompensation 2xOS, c.: Pra¨kompensation 1xOS mit
Dichtekompensationsfunktion W2.
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Abb. 3.17: Intensita¨tsprofile entlang der x-Koordinate des Auflo¨sungsphantoms (s.
Abb 3.16) unter Verwendung verschiedener Wichtungsverfahren im Gridding-Prozess mit
(a.) Interpolation auf ein kartesisches Gitter mit einfacher Maschenweite (1xOS) und (b.)
mit halber Maschenweite (2xOS).
Ein Datensatz einer radialen Lungenmessung wurde, wie in Abb. 3.18 gezeigt,
durch Gridding-Rekonstruktion mit (a.) Postkompensation (2xOS) und (b.) Pra¨-
kompensation (W2) rekonstruiert. Mit der Parameterwahl (a.) sind die Kanten
feiner Gefa¨ße geringfu¨gig unscha¨rfer als in (b.), dafu¨r ist jedoch weniger Signal-
intensita¨t als Hintergrundartefakt sichtbar.
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a.
b.
Abb. 3.18: Anwendung des radialen Gridding-Verfahrens auf ein Lungenschnitt-
bild unter Benutzung (a.) der Dichte-Postkompensation (2xOS) sowie (b.) der Dichte-
Pra¨kompensation (1xOS und Wichtungsfunktion W2).
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3.3 In-vivo Anwendungen am Menschen
Nachdem in den letzten Abschnitten die Charakterisierung der nicht-kartesischen
MR-Sequenzen und Bildrekonstruktionsverfahren im Vordergrund stand, sollen
hier die Ergebnisse erster Anwendungen dieser Verfahren dargestellt werden.
Abb. 3.19 zeigt die typischen Vorbereitungen im Untersuchungsraum des MR-
Tomographen Magnetom Avanto. Der Raum ist zur Beseitigung von sto¨renden
a¨ußeren Einflu¨ssen und Sto¨reinflu¨ssen auf die Umgebung gegen HF-Strahlung ab-
geschirmt. Die Gesamtla¨nge des 3,5 t schweren supraleitenden, heliumgeku¨hlten
Magneten betra¨gt 160 cm, der offene Innendurchmesser 60 cm. Unter der Verklei-
dung integriert sind die wassergeku¨hlten Gradientenspulen, die Shim-Spulen und
eine Sende- und Empfangsspule.
3.3.1 Spiral-Angiographie mit Deblurring
Eines der Gebiete, in denen die MRT zunehmend an Bedeutung gewinnt, ist die
Angiographie, d. i. die Darstellung des Gefa¨ßsystems des menschlichen Ko¨rpers. In
der MRT stehen dazu nicht-invasive Methoden zur Verfu¨gung2, die im Gegensatz
zu etablierten Verfahren fu¨r den Patienten wesentlich weniger belastend sind.
Herko¨mmliche Techniken erfordern eine arterielle Katheterisierung, den Einsatz
ionisierender Strahlung und/oder die Injektion nephrotoxischer Kontrastmittel.
Eine Technik, die hier mit der spiralfo¨rmigen Auslese angewendet wurde, ist die
Einstrom-Angiographie bzw. Time-of-flight MR-Angiographie (TOF-MRA). Da-
bei wird ohne Kontrastmittel eine Unterscheidung zwischen Blut und Gewebe er-
reicht. Dazu wird das Signal des stationa¨ren Gewebes in der Ausleseschicht durch
permanente HF-Anregung bestmo¨glich unterdru¨ckt, so dass von außen durch die
Gefa¨ße neu einfließende Spins signalreich erscheinen.
Die hier vorgestellten Messungen wurden mit den von Amann [2000] fu¨r die TOF-
MRA optimierten Parametern mit einer 3D Spiralsequenz (k-Raum-Trajektorie s.
Abb. 2.4) durchgefu¨hrt. Aufgrund der Leistungsfa¨higkeit des Bildrekonstruktions-
rechners der heutigen Tomographen ist erstmals eine instantane Verarbeitung der
Messdaten mit dem Deblurring-Algorithmus mo¨glich. Eine nachtra¨gliche Prozes-
sierung der Bilddaten, die mit einem aufwa¨ndigem Transport von Patientendaten
und einer zeitlichen Verzo¨gerung der medizinischen Auswertung verbunden ist,
ist im klinischen Einsatz hinderlich. Daher ist eine Nachverarbeitung direkt in
der Bildrekonstruktionsumgebung des MR Tomographen, wie sie in dieser Arbeit
implementiert wurde, wu¨nschenswert.
2Eine umfassende Darstellung geben z. B. Potchen et al. [1993].
3.3. In-vivo Anwendungen am Menschen 95
flexible Körperspulenelemente
Empfangsspulenelemente im Tisch
verfahrbarer Liegetisch
Laser f. Positionierung
HF-abgeschirmter Raum
Abb. 3.19: Vorbereitungen zu Messungen an der Lunge eines Probanden. Der Liegetisch
wird in das Isozentrum des supraleitenden Magneten gefahren. Die Homogenita¨t des 1,5T
starken Grundmagnetfeldes ist kleiner als 4 ppm in einem 50 cm langen Bereich. Die
elektronischen Komponenten der HF- und Gradientenversta¨rker, Empfangselektronik,
Steuerungs- und Rekonstruktionsrechner, u. s. w. befinden sich in einem separaten Raum.
(Foto: W. Wiedemair)
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Zur u¨bersichtlichen Verfolgung der Blutgefa¨ße im Messvolumen wird eine MRA
zumeist als Maximal-Intensita¨t-Projektion (MIP) dargestellt. Abb. 3.20 erla¨utert
dieses Prinzip der Darstellung. Die Schnittbilder werden in einem 3D Wu¨rfel
angeordnet und dann entlang eines Ansichtswinkels derjenige Punkt in die MIP
eingetragen, der die gro¨ßte Signalintensita¨t aufweist.
Abb. 3.20: Prinzip der Maximal-Intensita¨t-Projektion (MIP). Aus einem Satz von
Schichtbildern werden Projektionen erstellt, indem jeweils das Pixel in die MIP einge-
tragen wird, das entlang der Sehrichtung die ho¨chste Intensita¨t besitzt. Aus [Siemens,
1998].
Eine Angiographie der Kopfgefa¨ße eines gesunden Probanden ist in Abb. 3.21 als
MIP dargestellt. Die Verbesserungen der Bildqualita¨t durch die automatisierte
Bildkorrektur werden im Vergleich (a.,b.) mit (c.,d.) deutlich. Der nicht korri-
gierte Datensatz zeigt Blurring Artefakte, die durch den Deblurring-Algorithmus
beseitigt werden konnten. Dieses fu¨hrt zu einer besseren Darstellung kleiner Ge-
fa¨ße in den betroffenen Regionen mit hohen Feldinhomogenita¨ten.
Durch die Integration des Deblurring-Algorithmus’ in die Bildrekonstruktions-
umgebung des MR-Tomographen mit einer instantanen Verfu¨gbarkeit der korri-
gierten Bilddaten (s. Kap. 3.1.4) kann dieses Verfahren im klinischen Arbeitsfluss
ohne Einschra¨nkungen eingesetzt werden.
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Abb. 3.21: Time-of-Flight-Angiographie mit 3D Spiralauslese. Die Auflo¨sung ist
0, 84mm× 0, 84mm× 1, 0mm. (a.) Transversale und (b.) sagittale MIP des unkorrigier-
ten 3D Datensatzes. Der mit der automatisierten instantanen Bildkorrektur bearbeitete
Datensatz (c., d.) zeigt eine deutliche Verbesserung in der Darstellung kleiner Gefa¨ße
in Bereichen mit hohen Suszeptibilita¨tsunterschieden (s. Pfeile). Gemessen mit Siemens
Magnetom Symphony, FoV 230mm, 32 Spiralarme, 2048 Abtastpunkte, BW 250kHz,
TR 15ms, TE 1,8ms, Schichtdicke 1mm, Gesamtmesszeit mit zwei Akquisitionen: 70 s,
Gridding-Rekonstruktion.
3.3.2 Radiale Bildgebung der Lunge
In Kap. 1.3 sind die Schwierigkeiten der Lungenbildgebung beschrieben worden.
Dieses sind im Besonderen eine niedrige Protonendichte, Atem- und Herzbewe-
gung sowie hohe Suszeptibilita¨tsgradienten durch Luft-Gewebeu¨berga¨nge auf mi-
kroskopischer Skala.
Zuna¨chst keine Vorteile bietet die Radial-MRT, um der niedrigen Protonendichte
der Lunge zu begegnen. Empfangsspulen mit mo¨glichst hoher Sensitivita¨t sind
unabha¨ngig von der benutzten k-Raum-Auslesestrategie von Vorteil. Ferner la¨sst
sich das Signal-Rauschverha¨ltnis durch gro¨ßere Voxel verbessern (s. Gl. 3.13).
Dem steht eine zu erzielende mo¨glichst hohe Auflo¨sung entgegen. In einer vorge-
gebenen Messzeit ist mit der Radial-MRT aufgrund der sehr kurzen mo¨glichen
Repetitionszeit eine große Zahl von HF-Anregungen mo¨glich. Allerdings muss
dann wiederum ein kleinerer HF-Anregungswinkel gewa¨hlt werden (s. Gl. 2.2),
was bei einer recht langen T1-Relaxationszeit der Lunge von ca.≈ 1200 . . . 1500ms
keinen Vorteil bedeutet.
In den zwei anderen Punkten jedoch besitzt die radiale Auslesetechnik Vorteile
gegenu¨ber herko¨mmlichen kartesischen Verfahren:
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- Auswirkungen der Atem- und Herzbewegung mu¨ssen minimiert werden. Da-
zu ko¨nnen entweder Trigger-, Gating- oder Navigator-Verfahren zum Ein-
satz kommen (s. Kap. 1.3.2), oder die Messungen werden in Atemanhalte
durchgefu¨hrt (ggf. kombiniert mit Herztriggerverfahren). Pulsation in Blut-
gefa¨ßen und zufa¨llige Patientenbewegungen werden dadurch jedoch elimi-
niert. Das Ausleseschema der Radial-MRT ist sehr unempfindlich fu¨r Be-
wegungsartefakte aufgrund der Mehrfachabtastung des k-Raum-Zentrums
und der starken U¨berabtastung der zentralen k-Raum-Bereiche, deren In-
formation das Kontrastverhalten bestimmt (s. Kap. 1.2.4). Außerdem lassen
sich bei der Radial-MRT durch die Mo¨glichkeit zur azimutalen Unterabtas-
tung (s. Kap. 2.1.5 u. 3.2.1) kurze Bildakquisitionszeiten erreichen, die die
Aufnahme eines 3D Datensatzes der Lunge in einer Atemanhalte, d. h. etwa
20 s, erlauben.
- Die gro¨ßte Herausforderung in der Lungenbildgebung sind die durch die
mikroskopischen Luft-/Gewebeu¨berga¨nge verursachten starken Suszeptibi-
lita¨tseffekte, die einen schnellen Signalzerfall bewirken. Ein großer Vorteil
gegenu¨ber kartesischen Ausleseverfahren ist die kurze Echozeit, die bei der
Radial-MRT unabha¨ngig von der Auflo¨sung ist. Als weitere wichtige Eigen-
schaft sind mit der radialen Trajektorie ku¨rzeste Auslesezeiten mo¨glich.
Abb. 3.22 zeigt den Einfluss der Zahl der radialen Projektionen auf die Bild-
qualita¨t in der Darstellung der Lunge. Die Gesamtmesszeit steigt linear mit der
Anzahl der Projektionen von 0,24 s (N=64 Projektionen in a.) auf 1,44 s (N=384
in d.). Im Gegensatz zu den entsprechenden Phantom-Messungen (Abb. 3.13)
sind bei N=256 (c.) noch leichte Streifenartefakte sichtbar. Im Vergleich zu (d.)
ist, wie auch am Phantom, die Auflo¨sung reduziert, was sich in der schlechteren
Sichtbarkeit feiner Gefa¨ße (s. Pfeile) a¨ußert.
Den Vergleich einer radialen Sequenz mit einer kartesischen Gradientenechose-
quenz zeigt Abb. 3.23. Beide Sequenzen besitzen eine theoretische Auflo¨sung von
1,4mm. Die kleinstmo¨gliche Echozeit in der Sequenz mit kartesischer Auslese
(Abb. 3.23, a., b.) ist aufgrund der Matrixgro¨ße von 2562 mit 1,8ms mehr als
dreimal gro¨ßer als TE = 0, 5ms der Radialsequenz, bei der diese Echozeit auf-
lo¨sungsunabha¨ngig ist. Dadurch ist bei der radialen Auslese (c., d.) eine bessere
Darstellung feiner Gefa¨ße mo¨glich. Die Sichtbarkeit der pulmonalen Arterien bis
hinunter in die vierte Generation bedeutet eine tatsa¨chliche Auflo¨sung der Radi-
alsequenz von kleiner als 2mm.
Die geringe Anfa¨lligkeit der Radial-MRT fu¨r Einfaltungsartefakte (s. Kap. 3.1.2)
wird in (a.) und (c.) deutlich. Die neben dem Brustkorb liegenden Arme, die
sich z. T. im sensitiven Spulenvolumen befinden, erzeugen in der kartesischen
Sequenz starke Einfaltungen am linken und rechten Rand der Lunge, wa¨hrend in
der Sequenz mit radialer k-Raum-Auslese keine Einfaltungen sichtbar sind. Die
Rechenzeit fu¨r die Bildrekonstruktion der radialen Daten ist ca. 1 s/Schicht.
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a. N=64 b. N=128
c. N=256 d. N=384
Abb. 3.22: Radial-MRT der Lunge eines gesunden Probanden bei variierender Zahl
der Projektionen N. TA gibt die Gesamtmesszeit pro Schicht an. a.: N=64, TA = 0, 24 s,
b.: N=128, TA = 0, 48 s, c.: N=256, TA = 0, 96 s, d.: N=384, TA = 1, 44 s, Parameter:
FoV 350mm, 128 Abtastpunkte, BW 70kHz, TE 0,53ms, TR 3,7ms, 5mm Schichtdicke,
α 10◦, Gmax 4, 6mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1, Auslesezeit 1,8ms/Projektion, Gridding-
Rekonstruktion (Postkompensation, 2xOS).
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a. c.
b. d.
Abb. 3.23: Schnittbilder der Lunge eines gesunden Probanden. a.,b.: Sequenz mit kar-
tesischer k-Raum-Auslese (2562 Matrix, 6/8 Partial Fourier, TE 1,8ms, TR 4,1ms, BW
570Hz/Pixel, α 10◦, nominelle Auflo¨sung 1,4mm). c.,d.: Die radiale Abtastung (S = 128,
N = 400) zeigt bei einer ku¨rzeren Echozeit von 0,5ms deutlich mehr Signal im Lungen-
parenchym (BW 70kHz, TR 3,7ms, α 8◦, Auslesezeit 1,8ms/Projektion, nominelle Auf-
lo¨sung 1,4mm). Gemessen mit Siemens Magnetom Avanto, FoV 350mm, Schichtdicke
5mm.
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In Abb. 3.24 ist die Abha¨ngigkeit der Signalausbeute im Lungenparenchym von
der Echozeit verdeutlicht. Mit zunehmender Echozeit nimmt die Sichtbarkeit klei-
ner Gefa¨ßstrukturen signifikant ab. In dem als sog. ROI (Region of Interest) mar-
kierten Bereich der Lunge ist die Signalintensita¨t bei den verschiedenen Echozei-
ten in Tab. 3.3 angegeben. Die Signalintensita¨t nimmt in der ROI des Lungenpa-
renchyms mit ku¨rzerer Echozeit zu.
Abb. 3.24: Radiale Abtastung: Auswirkung der Echozeit auf das Signal der Lunge.
Die Sichtbarkeit feiner Gefa¨ßstrukturen nimmt mit zunehmender Echozeit deutlich ab.
Gezeigt ist eine Schicht im koronalen Schnitt. Die Signalintensita¨t in der markierten ROI
ist in Tab. 3.3 angegeben. Gemessen am Magnetom Avanto, FoV 350mm, 8 Schichten
je 5mm, BW 63kHz, TR 6,6ms, α 10◦, S 128, N 400, Auslesezeit 2,0ms/Projektion,
Gmax 4, 2mTm
−1, Smax 180Tm
−1s−1.
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TE / ms S / b.E. ∆S / b.E.
0,5 84,8 20,3
1,0 72,1 17,9
1,5 60,9 15,9
2,0 53,5 14,8
2,5 50,6 14,1
3,0 50,1 13,8
Tabelle 3.3: Signal S und Standardabweichung der in Abb. 3.24 gezeigten ROI des
Lungenparenchyms.
T
∗
2
-Bestimmung
Die Aufnahme eines Bildes mit unterschiedlichen Echozeiten erlaubt die Be-
stimmung der T ∗2 -Relaxationszeit durch Kurvenanpassung (Algorithmus nach
Robinson und Bevington [2003], Kap. 8.4) an die exponentielle Abnahme der
Transversalmagnetisierung:
M(t) =M0 · e−
t
T∗
2 +N0. (3.14)
Eine exemplarische Kurvenanpassung zur T ∗2 -Bestimmung ist in Abb. 3.25 ge-
zeigt. Dabei wurde das Messsignal aus dem Bereich der ROI aus Abb. 3.24 aus-
gewertet. Die Fehler der Einzelwerte, die sich aus der Standardabweichung u¨ber
den ra¨umlichen Integrationsbereich berechnen, werden im Kurvenanpassungsal-
gorithmus bei der Fehlerberechnung der Fitparameter beru¨cksichtigt.
Abb. 3.26, (b.) zeigt eine T ∗2 -Karte der Lunge eines gesunden Probanden, die
durch pixelweise Kurvenanpassung eines radialen Datensatzes mit variierender
Echozeit berechnet wurde. Dabei wurden sechs Bilder wie in (a.) mit Echozei-
ten von 0, 5ms, 1, 0ms, . . . 3, 0ms aufgenommen. Um ein verwertbares Signal-
Rauschverha¨ltnis zu erzielen, wurde jeweils ein quadratischer Bereich der Kanten-
la¨nge 7Pixel integriert, was allerdings zu einer deutlich schlechteren effektiven
Auflo¨sung der T ∗2 gegenu¨ber den MR-Bildern fu¨hrt. In der Berechnung der Fit-
fehler (c., d.) sind die Schwankungen der Einzelwerte beru¨cksichtigt.
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Abb. 3.25: Kurvenanpassung zur T ∗2 -Bestimmung. Hier ist der Bereich aus dem Lun-
genparenchym der in Abb. 3.24 gezeigten ROI dargestellt.
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Abb. 3.26: Durch Kurvenanpassung aus den Bildern bei sechs Echozeiten von 0,5ms
(a.) bis 3,0ms berechnete T ∗2 -Karte (b.) der Lunge eines gesunden Probanden. Unten sind
die relativen (c.) und absoluten Fehler (d.) der Kurvenanpassung unter Beru¨cksichtigung
der Standardabweichung der Einzelwerte kartiert.
3.3. In-vivo Anwendungen am Menschen 105
3.3.3 Parallele Radiale Lungenbildgebung
Die Methoden der parallelen Bildgebung (s. Kap. 2.4) werden in der Lungenbild-
gebung mit kartesischen k-Raum-Ausleseschemata seit einiger Zeit erfolgreich ein-
gesetzt [Fink et al., 2004; Dietrich et al., 2005]. Die Vorteile sind dabei eine um
den parallelen Reduktionsfaktor R verku¨rzte Messzeit oder eine ho¨here Auflo¨sung
[Heidemann et al., 2003]. Die Kombination der in Kap. 3.3.2 dargestellten Vortei-
le der radialen k-Raum-Abtastung mit den Methoden der parallelen Bildgebung
erscheint demnach gerade in der Lungenbildgebung sehr vielversprechend.
In Kooperation mit der Universita¨t Wu¨rzburg wurde deshalb ein dreidimensio-
naler Lungendatensatz mit radialer Auslese akquiriert. Dabei wurde eine Schicht-
kodierung mit anschließender 2D Radial-Auslese verwendet. Die Daten wurden
mit einem radialen GRAPPA-Algorithmus von Seiberlich et al. [2006] mit un-
terschiedlichen Reduktionsfaktoren in radialer bzw. Schichtselektionsrichtung re-
konstruiert, s. Abb. 3.27. Die hohe Zahl von 48 aufgenommenen Schichten sowie
die Erfassung von P = 192 Projektionen (bei 128 Abtastpunkten/Projektion)
erlaubt zudem als Referenzbild eine Gridding-Rekonstruktion. Die gesamte Mes-
sung wurde in einer Atemanhalteperiode von 35 s durchgefu¨hrt.
Eine Reduktion der aufgenommenen Daten kann sowohl in radialer Richtung
(Reduktionsfaktor rR) erfolgen, was einer Verringerung der aufzunehmenden Zahl
an Projektionen bedeutet, als auch in Schicht-Richtung (Reduktionsfaktor zR)
erfolgen. Beides ist kombinierbar, so dass der Gesamtreduktionsfaktor durch R =
rR · zR gegeben ist.
Abb. 3.27 zeigt ein Beispiel fu¨r die parallele Rekonstruktion eines radialen Lun-
gendatensatzes. Mit einem Reduktionsfaktor R = 4 (rR = 2, zR = 2) in (b.)
wird nur ein Viertel der aufgenommenen Daten fu¨r die Bildrekonstruktion ver-
wendet, so dass in diesem Falle eine Verringerung der Messzeit von 730ms/Schicht
auf 183ms/Schicht mo¨glich ist. Die Darstellung feiner Gefa¨ßstrukturen ist dabei
kaum verschlechtert. Eine Rekonstruktion mit R = 6 (rR = 3, zR = 2) erlaubt
eine Akquisitionsdauer von 122ms/Schicht, wobei hier allerdings kleine Gefa¨ße im
Vergleich zur Referenzaufnahme merklich verwaschen erscheinen. Streifenartefak-
te, wie sie bei der azimutalen Unterabtastung und der Gridding-Rekonstruktion
ohne Nutzung der Spulensensitivita¨tsinformation auftreten, sind hier nicht er-
kennbar.
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R: 1
Referenz
Tacq: 730 ms
a. b. c.
R: 4
rR: 2
zR: 2
Tacq: 183 ms
R: 6
rR: 3
zR: 2
Tacq: 122 ms
Abb. 3.27: Schicht eines mit radialer k-Raum-Auslese (S 128, N 192) aufgenommenen
Datensatzes der Lunge eines gesunden Probanden. Die Aufnahme mit 12 Empfangskana¨-
len der Ko¨permatrixspulen erlaubt neben der (a.) herko¨mmlichen Bildberechnung eine
(b., c.) parallele Rekonstruktion mit dem Reduktionsfaktor R (rR: Reduktionsfaktor
in radialer Richtung, zR: Reduktionsfaktor in Schicht-(z)-Richtung). Durch die parallele
Bildgebung ist eine Reduktion der Messdauer von 730ms (a.) auf 183ms (b.) bzw. 122ms
(c.) mo¨glich, wobei die Sichtbarkeit der Gefa¨ßstrukturen (s. Vergro¨ßerungen) in b. gegen-
u¨ber a. kaum beeintra¨chtigt ist. Gemessen mit Siemens Magnetom Avanto, FoV 350mm,
BW 95kHz, TR 3,8ms, TE 0,59ms, 48 Schichten je 4mm, Auslesezeit 1,3ms/Projektion,
Gesamtmesszeit des Volumendatensatzes in einer Atemanhalteperiode: 35 s.
Kapitel 4
Diskussion und Ausblick
4.1 Diskussion
In dieser Arbeit wurden schnelle MR-Bildgebungssequenzen und Rekonstrukt-
ionsalgorithmen entwickelt und optimiert, die mittels nicht-kartesischer k-Raum-
Ausleseverfahren die volumetrische Abbildung von Proben mit sehr kurzer effekti-
ver Spin-Spin-Relaxationszeit T ∗2 ermo¨glichen. Die besonderen Eigenschaften der
entwickelten Techniken wurden charakterisiert und ihre Eignung fu¨r den Einsatz
in der Lungen-Bildgebung untersucht.
Eine kurze Echozeit ist fu¨r die Untersuchung von Proben mit niedrigen T ∗2 -
Relaxationszeiten notwendig, um ein ausreichendes Messsignal detektieren zu
ko¨nnen. Mit der radialen und der spiralfo¨rmigen Abtastung des k-Raumes konn-
ten minimale Echozeiten erreicht werden, die nur durch die Zeitdauer des HF-
Anregungspulses und des Schichtkodierungsgradienten begrenzt sind. Dadurch
wurden mit beiden Sequenztypen Echozeiten von 0,5ms erzielt. Im Gegensatz zu
allen Verfahren mit kartesischer k-Raum-Auslese, bei denen die minimale Echo-
zeit mit steigender Auflo¨sung linear zunimmt, kann die Echozeit der Spiral- und
der Radial-MRT auflo¨sungsunabha¨ngig gewa¨hlt werden.
Spiralabtastung
Die kreissymmetrische Abtastung des k-Raumes unterscheidet die Spiral-MRT
in ihren Abbildungseigenschaften teilweise erheblich von konventionellen Mess-
sequenzen mit kartesischer Auslese. Einfaltungen durch Bilder ho¨herer Ordnung
unterscheiden sich bei der Spiral-MRT stark von Einfaltungsartefakten, die bei
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kartesischen Sequenzen auftreten. Da bei der Spiral-MRT die azimutale Schritt-
weite der k-Raum-Abtastung immer wesentlich kleiner ist als die radiale Schritt-
weite, wurden ausschließlich radiale Einfaltungen beobachtet, die sich als kreis-
symmetrische wellenfo¨rmige Strukturen in den a¨ußeren Bildbereichen als sto¨ren-
de Artefakte bemerkbar machten. Wie bei Sequenzen mit kartesischer Abtastung
muss daher immer ein Gesichtsfeld gewa¨hlt werden, das den sensitiven Bereich
der verwendeten Empfangsspulen abdeckt.
T ∗2 -Signalzerfall bewirkt bei Messsequenzen mit kartesischer Auslese eine stark
asymmetrische Verbreiterung der Punktantwortfunktion in Phasenkodierrichtung.
Durch numerische Berechnung konnte gezeigt werden, dass die radialsymmetri-
sche Punktantwortfunktion der Spiral-MRT bei gleicher Auslesezeit eine geringere
Verbreiterung zeigt. Jedoch wird ein kleiner Teil der Signalintensita¨t in a¨ußere
Bildbereiche gestreut. Dieses fu¨hrte zu Artefakten, die sich wie ho¨heres Bild-
rauschen bemerkbar machen. Die Abbildung mittels kartesischer Auslese fu¨hrt in
Phasenkodierrichtung zu einer unscharfen Abbildung von Kanten, die sich in ei-
nem starken U¨berschwingen der Signalintensita¨t a¨ußert. In der Spiral-MRT wurde
bei einem allerdings ho¨heren Artefakt-
”
Untergrund“ nur eine geringe Kantenun-
scha¨rfe beobachtet.
Inhomogenita¨ten des Magnetfeldes fu¨hren bei Sequenzen mit kartesischer Auslese
zu einer Verschiebung der betroffenen Bildpunkte. Dagegen kommt es bei der spi-
ralfo¨rmigen k-Raum-Auslese zu einer radialen Verschmierung der Pixelintensita¨t
(Blurring). Die numerische Simulation der Punktantwortfunktion zeigte genauso
wie die am Auflo¨sungsphantom durchgefu¨hrten Messungen, dass die Verschmie-
rung unter der Annahme realistischer Feldinhomogenita¨ten bis hin zur Invertie-
rung der Bildintensita¨t fu¨hren kann. Das Blurring nimmt mit der Sta¨rke der Feld-
variationen sowie mit der Auslesezeit zu. Daraus resultiert die Forderung nach
kurzen Auslesezeiten. Diese werden in der Spiral-MRT durch eine segmentierte
Auslese erreicht, bei der die k-Raum-Trajektorie aus N ineinander verschachtelten
Spiralarmen besteht. Nach jedem HF-Anregungspuls werden die Datenpunktes
eines Spiralarmes vom Zentrum beginnend abgetastet. Bei gleicher Abtastdich-
te verku¨rzt sich dann die Auslesezeit fu¨r einen Spiralarm um 1/N. U¨blicherweise
werden in der Spiral-MRT 8 . . . 32 Spiralarme eingesetzt. Um bei Proben mit kur-
zer T ∗2 -Zeit die notwendige kurze Auslesezeit zu erreichen, wurde die hohe Zahl
von 128 Spiralarmen gewa¨hlt. Simulation und Messungen zeigten auch in die-
sem Fall bei einer Auslesezeit von nur 7ms eine deutliche Signalverschmierung.
Bei einer Feldverzerrung von ∆ν = 300Hz reichte diese bis hin zur Invertierung
der Signalintensita¨t, die sich im Bild als Auslo¨schung zeigte. In Proben, deren
T ∗2 -Relaxationszeit ausreichend groß ist, um ein Blurring zu vermeiden, wurde
die Spiral-MRT von anderen Gruppen erfolgreich eingesetzt, beispielsweise in der
Herzbildgebung von Nayak et al. [2004] bei einer T ∗2 -Zeit von etwa 20ms.
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Effizienz der Spiralabtastung
Die Spiral-MRT erlaubt eine sehr zeiteffiziente k-Raum-Abtastung. Die Abtas-
tung einer Kreisfla¨che im k-Raum im Vergleich zu einem quadratischen Bereich
ergibt allein aus geometrischen Gru¨nden eine Auslesezeitverku¨rzung auf pi/4 =
78, 5%. Die Zahl der HF-Anregungspulse entspricht bei der zeilenweisen karte-
sischen k-Raum-Auslese der Auflo¨sung bzw. Matrixgro¨ße, d. h. typischerweise
128 . . . 512. In der Spiralauslese sind als Kompromiss zwischen einer zeiteffizien-
ten Abtastung, die wenige Spiralarme zula¨sst, und einer kurzen Auslesezeit, was
dem entgegensteht, u¨blicherweise 8 . . . 32 Spiralarme sinnvoll. Aufgrund der unter-
schiedlichen Zahl der HF-Anregungspulse war ein direkter Vergleich der Messzeit
kaum mo¨glich. Gegenu¨ber einer nicht segmentierten kartesischen Auslese wur-
de bei hochaufgelo¨sten Messungen am Phantom mit der Spiralauslese eine in
Abha¨ngigkeit der Parameterwahl (TE, TR) um 37% . . . 56% reduzierte Messzeit
erreicht. Eine Verschlechterung des Auflo¨sungsvermo¨gens der Spiral-MRT durch
die Aussparung der a¨ußeren Ecken des k-Raumes, wie sie theoretisch begru¨ndbar
wa¨re, konnte nicht festgestellt werden.
Deblurring
Blurring-Artefakte lassen sich durch eine Korrektur der Messdaten bezu¨glich lo-
kaler Abweichungen der Resonanzfrequenz vermindern. Dazu wurde ein Algo-
rithmus zur automatisierten Bildkorrektur implementiert (Deblurring), der ohne
die zeitintensive Akquisition zusa¨tzlicher Messdaten auskommt. Das
”
Autofokus“-
Kriterium des Algorithmus’, d. h. das Auffinden eines lokalen Minimums im Ima-
gina¨rteil der Bildinformation, bedingt wegen des erforderlichen Signal-Rausch-
verha¨ltnis’ eine ra¨umliche Integration der Bilddaten. Die ra¨umliche Ausdehnung
der lokalen Frequenza¨nderungen begrenzt jedoch die Gro¨ße des Integrationsberei-
ches. Das Signal-Rauschverha¨ltnis der Bilddaten muss dann entsprechend gro¨ßer
sein, damit der Deblurring-Algorithmus die korrekten lokalen Resonanzfrequen-
zen erkennt. In Messungen am Phantom konnten durch das Deblurring starke
Blurring-Artefakte beseitigt werden. Bei der Anwendung in der Time-of-Flight-
Angiographie des menschlichen Gehirns wurde die Sichtbarkeit kleiner Gefa¨ß-
strukturen in einigen Bereichen durch das Deblurring deutlich verbessert. In der
Bildgebung der Lunge allerdings ist die Signalintensita¨t klein und die lokalen Feld-
gradienten sind so groß, dass keine automatisierte Bildkorrektur mo¨glich war.
Die Rechenzeit des Deblurring-Algorithmus’ am Bildrekonstruktionsrechner des
Tomographen lag zwischen 15 und 35 s pro Schicht und Empfangskanal, abha¨n-
gig von der Anzahl der Frequenzschritte, der Matrixgro¨ße und der Prozessor-
und Speicherleistung des Systems. Die Rechenzeit fu¨r eine Bildkorrektur in der
Gehirn-Angiographie (Kopfspule mit einem Empfangskanal, 48 Schichten) ist mit
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15min klinisch akzeptabel, zumal auch wa¨hrend der Dauer der Bildrekonstruk-
tion neue Messungen begonnen werden ko¨nnen. Wird jedoch mit Mehrkanal-
Empfangsspulen und einer hohen Schichtanzahl gearbeitet, kann die beno¨tig-
te Rechenzeit schnell im Bereich einer Stunde liegen, was einen Routineein-
satz noch verhindert. Beide verwendeten Tomographen verfu¨gen u¨ber aktuelle
PC-Prozessoren (Magnetom Avanto: 2 × 3, 1GHz-CPU, Magnetom Symphony:
1, 7GHz-CPU). Die Zunahme der Prozessorleistung hat in den vergangenen 30
Jahren das Mooresche Gesetz erfu¨llt, welches besagt, dass sich die Rechenge-
schwindigkeit alle 18 Monate verdoppelt, was eine Leistungssteigerung von einer
Gro¨ßenordnung etwa alle fu¨nf Jahre bedeutet [Moore, 1993]. In naher Zukunft
sollten daher auch rechenintensivere Nachverarbeitungsalgorithmen einem klini-
schen Einsatz der nicht-kartesischen Messtechniken nicht entgegenstehen.
Trajektorienbestimmung
Die sinus- bzw. cosinusfo¨rmig modulierten zeitlichen Verla¨ufe der Gradienten, die
fu¨r die spiralfo¨rmige k-Raum-Abtastung geschaltet werden, erfordern im Gegen-
satz zu trapezfo¨rmigen Gradientenzeitverla¨ufen keine abrupten Ein- oder Aus-
schaltvorga¨nge, was in einer effizienten Nutzung der Gradientenhardware resul-
tiert. Allerdings sind die Gradientensysteme heutiger MR-Tomographen i. d.R.
auf die Realisierung trapezfo¨rmiger Gradientenzeitverla¨ufe optimiert. Daher wur-
de mit der Gradientenrephasierungsmethode untersucht, inwieweit die tatsa¨chlich
verwirklichten spiralfo¨rmigen k-Raum-Trajektorien von den vorgegebenen abwei-
chen. In der Literatur wurden alternative Methoden vorgestellt. Das Quantum-
Gradientensystem des MR-Tomographen Magnetom Symphony erzeugte kleine
Abweichungen in den Extrempunkten sowie eine konstante zeitliche Verzo¨ge-
rung von 7µs. Das SQ-Gradientensystem des Magnetom Avanto Systems zeigte
keine mit dem Rephasierungsverfahren messbaren Abweichungen in der Reali-
sierung der geforderten Trajektorien. Die Beru¨cksichtigung der Zeitverzo¨gerung
der Quantum-Gradienten bewirkte eine signifikante Verbesserung der Bildquali-
ta¨t. Kanten wurden deutlich scha¨rfer abgebildet und Abschattungsartefakte zum
Bildrand hin waren vermindert. Da eine Trajektorie fu¨r jedes Gradientensystem
nur einmalig oder in langen Zeitabsta¨nden ausgemessen zu werden braucht, hat
die lange Messdauer von bis zu mehreren Stunden keine Auswirkungen auf die
praktische Einsetzbarkeit dieses wirksamen Bildkorrekturverfahrens. Zudem wa¨re
eine Messzeitverku¨rzung auf einige Sekunden mo¨glich, wenn a priori festgelegt
wird, dass als Korrekturparameter lediglich eine eventuelle Zeitverschiebung er-
mittelt werden soll. Im Vergleich mit a¨lteren Messungen, z. B. [Ding et al., 1997;
Amann et al., 1998], ist festzustellen, dass die gewu¨nschten Trajektorien genau-
er realisiert werden. Beim Einsatz der Spiral-MRT sollte trotzdem bei jedem
Gradientensystem eine Pru¨fung der zeitliche Verschiebung erfolgen, da durch die
vergleichsweise einfache Korrektur signifikante Bildverbesserungen erreicht wer-
den.
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Radialabtastung
Die radiale k-Raum-Auslese lieferte genauso wie die Spiralauslese ein von karte-
sischen Sequenzen zum Teil deutlich verschiedene Abbildungseigenschaften. Sie
ermo¨glichte die gleichen minimalen Echozeiten wie bei der spiralfo¨rmige Auslese,
da diese ebenfalls durch die Schichtselektion bestimmt sind. Die radiale Auslese
besitzt wie die Spiral-MRT den Vorteil einer aus geometrischen Gru¨nden (Kreis-
gegenu¨ber Quadratfla¨che) um pi/4 = 78, 5% effizienteren k-Raum-Abtastung. In
Proben mit starken Suszeptibilita¨tsgradienten ist zusa¨tzlich zu der kurzen Echo-
zeit eine minimale Auslesezeit wichtig, um eine Verschmierung von Objektstruk-
turen durch T ∗2 -Signalzerfall bzw. Feldinhomogenita¨ten zu minimieren. Der Weg
auf radialen
”
Strahlen“ Projektionen, vom k-Raum-Zentrum nach außen ist mini-
mal und erlaubt so aufgrund seiner Geometrie die theoretisch ku¨rzeste Auslesezeit
aller k-Raum-Trajektorien. Durch die U¨berabtastung des fu¨r den Bildkonstrast
maßgeblichen zentralen k-Raum-Zentrums mit einer mehrfach redundanten Auf-
nahme des Abtastpunktes im k-Raum-Zentrum werden Fehler gemindert, die eine
Bewegung des untersuchten Objektes hervorrufen. Messungen mit der Radial-
MRT zeigten zudem eine sehr geringe Anfa¨lligkeit fu¨r Einfaltungsartefakte. Im
Vergleich zur kartesischen und zur spiralfo¨rmigen Auslese waren die Einfaltungs-
artefakte, hochfrequente radiale Wellenstrukturen, kaum sichtbar. Diese Eigen-
schaft ist von Vorteil, wenn nur Teile von Proben großer Ausdehnung untersucht
werden sollen. Diese befinden sich im Allgemeinen nicht komplett im homogen
sensitiven Bereich der Empfangsspulen, sondern nur der zu untersuchende Be-
reich. Wenn sich die Randbereiche, in denen die Spulensensitivita¨t abfa¨llt, nicht
im Gesichtsfeld befinden, entstehen Einfaltungsartefakte dieser Bereiche in das
abzubildende Volumen. Daher muss bei kartesischen Sequenzen in solchen Fa¨llen
das Gesichtsfeld gro¨ßer gewa¨hlt werden als das untersuchte Areal. Ein gro¨ße-
res Gesichtsfeld bedeutet bei gleicher Matrixgro¨ße jedoch eine kleinere ra¨umliche
Auflo¨sung. Mit der Radial-MRT ist aufgrund der geringen Einfaltungsartefakt-
anfa¨lligkeit in solchen Fa¨llen die Wahl eines kleinen Gesichtsfeldes mo¨glich. Bei
Messungen an der Lunge konnten so Artefakte durch Einfaltungen der außen
liegenden Arme beseitigt werden.
Azimutale Unterabtastung
Bei der Spiral-MRT hat die Anzahl der Spiralarme keinen Einfluss auf die Abtast-
dichte im k-Raum, da bei einer Erho¨hung der Zahl der Spiralarme die Kru¨mmung
der Spiralarme reduziert wird. In der Radial-MRT hingegen ist die Anzahl der ab-
getasteten Projektionen direkt proportional zur Abtastschrittweite in azimutaler
Richtung. Da die Abtastung jeder radialen Projektion mit einer HF-Anregung
verbunden ist, ist die Gesamtmesszeit proportional zur Zahl der Projektionen.
Um eine kleinstmo¨gliche Gesamtmesszeit zu erreichen, wurde untersucht, wie
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sich die azimutale Unterabtastung auf die Bildeigenschaften auswirkt. Die nu-
merischen Simulationen zeigen eine Verbreiterung der Punktantwortfunktion um
30% bei einer Reduktion des Projektions-Abtastpunkteverha¨ltnis’ von r = 3 auf
r = 0, 5. Das Signal-Artefaktverha¨ltnis (SAV) fa¨llt auf weniger als ein Viertel ab.
In der Abbildung eines simulierten Quadratobjekts sinkt das SAV auf 63%. Im
Bild sind deutliche Artefakte beobachtbar, die sich in Streifen a¨ußern, die von
den Objektkanten ausgehen. Die Streifenartefakte gewinnen mit einer zunehmen-
dem Unterabtastung (abnehmendes r) an Intensita¨t. Diese Ergebnisse wurden
durch Messungen am Auflo¨sungsphantom besta¨tigt. Bis zu einem Abtastverha¨lt-
nis von r = 2, 5 nimmt die erreichbare Auflo¨sung mit der Zahl der Projektionen
zu. Bei Messungen am Auflo¨sungsphantom, bei denen weder eine kurze Echozeit
noch eine besondere Unanfa¨lligkeit gegenu¨ber Feldinhomogenita¨ten erforderlich
ist, konnte mit der Radial-MRT bei leichter azimutaler Unterabtastung eine Ge-
samtmesszeit erreicht werden, die der einer kartesischen Messsequenz mit ver-
gleichbarer effektiver Auflo¨sung entspricht. Das optimale Abtastverha¨ltnis muss
im konkreten Anwendungsfall als Kompromiss zwischen Messdauer und Artefakt-
toleranz gewa¨hlt werden. Eine theoretische
In den Bildern, die aus den nicht-kartesisch abgetasteten Daten gewonnen wur-
den, la¨sst sich das physikalische Rauschen nicht von der u¨ber den gesamten
Bildbereich gestreuten Intensita¨t der Punktantwortfunktion trennen, weshalb die
experimentell ermittelteten Werte der Signal-Rauschverha¨ltnisse immer eine Mi-
schung aus den Artefakten der nicht-kartesischen Datenaufnahme und dem durch
den physikalischen Messprozess bedingten Rauschen beinhalten.
Auslesezeit
Um den Einfluss der Auslesezeit auf den Bildgebungsprozess in Proben mit star-
ken Suszeptibilita¨tsgradienten zu untersuchen, wurden Simulationsrechnungen
durchgefu¨hrt. Dazu wurden typische Parameter der radialen Auslese, wie sie mit
der neuesten MR-Tomographen-Generation (z. B. Magnetom Avanto) verwirk-
licht werden ko¨nnen, angenommen. Bei einer relativ kurzen T ∗2 -Zeit von 1ms,
wie sie bspw. in der Lunge realistisch ist, zeigte sich bei einer Auslesezeit von
6,4ms/Projektion eine Verbreiterung der Halbwertsbreite der Punktantwortfunk-
tion um den Faktor drei gegenu¨ber der ohne T ∗2 -Zerfall ermittelten Halbwerts-
breite. Bei einer Verku¨rzung der Auslesezeit bis auf 1,3ms/Projektion reduzierte
sich die Verbreiterung auf 20 . . . 30% der unverschmierten Punktantwortfunktion.
Eine Verku¨rzung der Auslesezeit wird durch eine Erho¨hung der Ausleseband-
breite erreicht, die durch einen kleineren zeitlicher Abstand der Abtastpunk-
te des Analog-Digital-Konverters wa¨hrend der Auslese bedingt ist. Gleichzeitig
muss zur Erreichung der vorgegebenen k-Raum-Trajektorie (Abstand der Abtast-
punkte sowie maximale Ortsfrequenz) die Gradientenamplitude erho¨ht werden.
Die vorhandenen Gradientensysteme lassen eine noch geringere Auslesezeit als
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1,3ms/Projektion zu. Jedoch wird der Zugewinn eines verringerten Blurrings da-
durch kompensiert, dass eine erho¨hte Bandbreite mit einem verringerten Signal-
Rauschverha¨ltnis (SNR) einhergeht, das zur Wurzel der inversen Bandbreite pro-
portional ist.
Radiale Bildrekonstruktion
Die stark anisotrope Abtastpunktdichte der Radial-MRT macht sich nicht nur
in der Notwendigkeit der azimutalen Unterabtastung bemerkbar, sondern muss
auch in der Bildrekonstruktion beru¨cksichtigt werden. Die Verteilung der nicht-
kartesisch aufgenommenen Daten auf ein kartesisches Gitter mittels des Grid-
ding-Algorithmus’ erfordert eine Korrektur der Abtastdichte. Hier wurden durch
Simulationen und Messungen am Phantom und in-vivo verschiedene Verfahren
verglichen. Dabei zeigte sich, dass sowohl mit der Dichte-Postkompensation als
auch mit der -Pra¨kompensation gute Bildergebnisse zu erzielen waren. Bei der
Pra¨kompensation schnitt die nach oben begrenzte Wichtungsfunktion W2 besser
ab als die weitgehend lineare Funktion W1. Wa¨hrend mit der Pra¨kompensation
um 11% schmalere Halbwertsbreiten der Punktantwortfunktion zu erreichen wa-
ren als mit der Postkompensation, lieferte letztere ein um 67% besseres Signal-
Artefaktverha¨ltnis. Diese Zusammenha¨nge konnten durch Messungen qualitativ
besta¨tigt werden. Da in der Lunge Rekonstruktionsartefakte aufgrund des gerin-
gen Signals des Lungengewebes eher sto¨rend wirken als bei Messungen anderer
Organe, wurde als Dichtekorrekturverfahren des Rekonstruktionsalgorithmus’ fu¨r
diese Anwendung die Postkompensation gewa¨hlt. Eine Alternative zum Gridding-
Algorithmus, die hier nicht implementiert wurde, ist das Iterative Next Neighbour
Gridding (INNG) [Moriguchi und Duerk, 2004], das ohne die Optimierung einer
Dichtekompensationsfunktion auskommt.
Bildgebung der Lunge
Die Radial-MRT bietet sich aufgrund ihrer kurzen Echozeit und kurzen Auslese-
dauer bei geringer Sensitivita¨t gegenu¨ber Bewegungsartefakten in idealer Weise
fu¨r den Einsatz in der Lungenbildgebung an. Mit den Ergebnisse der Simulationen
und Phantommessungen der Radialauslese konnte eine experimentelle Optimie-
rung der Sequenzparameter der Radial-MRT fu¨r die in-vivo Anwendung erreicht
werden.
Eine Abtastpunktzahl von 128 erlaubt eine hohe Auflo¨sung in radialer Richtung
bei gleichzeitig kurzer Auslesedauer, wenn eine Bandbreite von 63 . . . 95 kHz ge-
wa¨hlt wird. Um eine optimale Darstellung feiner Gefa¨ßstrukturen zu erreichen,
muss die azimutale Unterabtastung, die zu Streifenartefakten fu¨hrt, gering sein.
Ein Verha¨ltnis von der Zahl der Projektionen zu der Zahl der Abtastpunkte pro
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Projektion von r = 2, 0 . . . 3, 0 liefert nahezu streifenartefaktfreie Bilder. Im di-
rekten Vergleich mit der kartesischen FLASH-Technik profitiert die Radial-MRT
mit steigender Auflo¨sung deutlich von ihrer kurzen Echozeit, die auflo¨sungsunab-
ha¨ngig ist. Die Echozeit betra¨gt bei der verwendeten Radial-Sequenz mit einem
300 µs langen HF-Anregungspuls 500µs. Mit der FLASH-Sequenz wird bei einer
2562-Matrix eine minimale Echozeit von 1,8ms erreicht. Die FLASH-Technik lie-
fert dadurch wesentlich weniger Signal im Lungengewebe. Die Sichtbarkeit kleiner
Gefa¨ße ist bei der Radial-MRT signifikant ho¨her. Zudem bietet die Radialauslese
den Vorteil der Unempfindlichkeit gegenu¨ber Einfaltungsartefakten. Um sto¨rende
Einfaltungen auf den Bereich außerhalb der Lunge zu beschra¨nken, mu¨sste bei der
kartesischen FLASH-Sequenz ein gro¨ßeres Gesichtsfeld gewa¨hlt werden, was wie-
derum die effektive Auflo¨sung in der Lunge vermindert. Kartesische Techniken,
die derzeit vorrangig zur Lungenbildgebung eingesetzt werden, arbeiten daher
mit kleineren Matrixgro¨ßen, was einen Signalgewinn auf Kosten der ra¨umlichen
Auflo¨sung bedeutet.
Durch die radiale Aufnahme von Bildern bei verschiedenen Echozeiten konn-
ten durch numerische Anpassung an die exponentielle Spin-Spin-Relaxation T ∗2 -
Karten der Lunge berechnet werden. Es ergeben sich Relaxationszeiten im Lun-
genparenchym von T ∗2 ≈ 0, 6 . . . 1, 7ms. Angaben in der Literatur, die mit nied-
rig aufgelo¨sten kartesischen Techniken ermittelt wurden, stimmen damit u¨ber-
ein, z. B. T ∗2 = 0, 86 . . . 1, 1ms (Matrixgro¨ße 96 × 128) [Stock et al., 1999] bzw.
T ∗2 = (1, 43 ± 0, 41)ms (gemessen bei Echozeiten von TE = 0, 7 . . . 2, 5ms)
[Hatabu et al., 1999a]. In der Na¨he gro¨ßerer Gefa¨ße, die wesentlich kleinere Sus-
zeptibilita¨tgradienten erzeugen, da sie keine mikroskopischen Luft-Gewebeu¨ber-
ga¨nge enthalten, sind mit der Radial-Technik T ∗2 -Werte bis u¨ber 5ms zu finden.
Die Messungen mit der Radial-Technik wurden bei einer Schichtdicke von 5mm
aufgenommen, wa¨hrend bestehende kartesische Verfahren oft mit Schichtdicken
bis 10mm arbeiten. Um T ∗2 -Karten von evtl. diagnostischem Wert erstellen zu
ko¨nnen, ist jedoch noch eine weitere Verbesserung notwendig. Beispielsweise ist
die effektive Auflo¨sung gegenu¨ber dem morphologischen Bild auf eine nominelle
Auflo¨sung von 9,6mm reduziert, weil fu¨r die Kurvenanpassung mit akzeptabler
Fehlergro¨ße die Mittelung u¨ber einen 72 Pixel großen Bereich no¨tig war. Zusa¨tz-
lich zu der Auflo¨sungsverbesserung zeichnet sich die radiale k-Raum-Trajektorie
vor allem dadurch aus, dass aufgrund ihrer Geometrie zuku¨nftig Navigator- oder
Gatingtechniken angewendet werden ko¨nnen, ohne dass hierfu¨r eine Aufnahme
zusa¨tzlicher Daten erforderlich ist. Aus einzelnen Projektionen lassen sich mit
einer sehr hohen zeitlichen Auflo¨sung ra¨umlich niedrig aufgelo¨ste Bilder rekon-
struieren, mit denen eine selbstnavigierende Datenakquisition mo¨glich ist.
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Nicht-kartesische parallele Bildgebung
Techniken der parallelen Bildgebung finden in kartesischen MR-Sequenzen heute
standardma¨ßig Verwendung. Bei der parallelen Verwendung von mehreren kleinen
Spulenelementen kann deren ortsabha¨ngiges Sensitivita¨tprofil fu¨r eine Reduktion
der Ortskodierungsschritte genutzt werden. Damit konnte in der Lungenbildge-
bung eine Verku¨rzung der Messzeit um einen Faktor zwei bis drei erreicht wer-
den, womit Zeitdauern von 0, 3 . . . 0, 4 s fu¨r eine Schicht erreicht werden ko¨nnen.
Mit der Radialabtastung (ohne parallele Bildgebung) sind je nach Auflo¨sung und
Artefakttoleranz durch azimutale Unterabtastung 0, 7 . . . 1, 4 s mo¨glich. Seit kur-
zem sind Verfahren zur parallelen Bildrekonstruktion auch mit nicht-kartesischer
Datenaufnahme bekannt. Damit ist eine Kombination der vorteilhaften Eigen-
schaften der nicht-kartesischen Techniken mit denen der parallelen Bildgebung
mo¨glich. Ein Nachteil dieser vielversprechenden Technik liegt zur Zeit noch in
den rechenzeitintensiven Rekonstruktionsalgorithmen. Die Bilder mu¨ssen z. Z. auf
externen Rechnern rekonstruiert werden.
In Kooperation mit der Universita¨t Wu¨rzburg wurde ein vollsta¨ndiger Daten-
satz der Lunge aufgenommen, mit der GRAPPA-Technik der parallelen Bild-
gebung unter verschiedenen Rekonstruktionsfaktoren rekonstruiert und mit den
durch herko¨mmliches Gridding rekonstruierten Bildern verglichen. Ein Redukti-
onsfaktor von vier ist bei kaum verschlechterter Bildqualita¨t mo¨glich, auch ein
Reduktionsfaktor von sechs liefert noch gute Ergebnisse. Das bedeutet eine Mess-
zeitreduktion von 0,73 s auf 0,18 s bzw. 0,12 s pro Schicht. Durch die Kombination
mit der parallelen Bildgebung bietet die Radial-MRT dann neben den Vorteilen
der ho¨heren Auflo¨sung und besseren Signalausbeute auch ku¨rzere Messzeiten als
kartesische Techniken.
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4.2 Zusammenfassung und Ausblick
Nahezu alle derzeit diagnostisch eingesetzten Messsequenzen verwenden eine kar-
tesische k-Raum-Abtastung. Bildgebungssequenzen mit spiralfo¨rmiger und radia-
ler k-Raum-Auslesetrajektorie unterscheiden sich in ihren Eigenschaften teilwei-
se erheblich von diesen. Beide bieten die Mo¨glichkeit zur Realisierung ku¨rzes-
ter Echozeiten. Die Spiral-MRT bietet zudem eine sehr zeiteffiziente k-Raum-
Abdeckung, da durch die Geometrie der Trajektorie bedingt mit wenigen HF-
Anregungspulsen der komplette k-Raum abgetastet werden kann. Die Auslese-
zeit, d. h. die Zeit der Datenabtastung nach einer HF-Anregung, wa¨chst dadurch
mit steigender zeitlicher Effizienz der Datenaufnahme. Mit der Radial-MRT ko¨n-
nen die ku¨rzesten Auslesezeiten realisiert werden. Im Artefaktverhalten bieten die
nicht-kartesischen Techniken Vorteile in der Sensitivita¨t gegenu¨ber Bewegungs-
und Einfaltungsartefakten. Das durch Feldinhomogenita¨ten bedingte Blurring der
Spiral- und Radial-MRT tritt bei kartesischen Techniken nicht auf, deren Bildre-
konstruktion zudem weniger aufwa¨ndig ist.
Die Spiral-MRT bietet insgesamt ein großes Potential bei Messungen, die von
einer zeiteffizienten k-Raum-Abtastung profitieren aber keine sehr kurzen Ausle-
sezeiten erfordern. So konnte bei einer Auslesezeit von 7ms bei 128 Spiralarmen
in einer im Vergleich zur FLASH-Sequenz mit gleicher Auflo¨sung bei einer um
37% bzw. 56% reduzierten Messzeit bei Messungen am Phantom ein um den
Faktor 2,4 bzw. 2,2 besseres Signal-Rauschverha¨ltnis erreicht werden. Durch die
Beru¨cksichtigung einer zeitlichen Verschiebung der vom Gradientensystem reali-
sierten Trajektorie konnte an einem Tomographen eine signifikante Verbesserung
der Bildqualita¨t erreicht werden. Der Hauptnachteil der Spiral-MRT, das Blur-
ring, kann in vielen Anwendungen durch robuste Korrekturverfahren ru¨ckga¨ngig
gemacht werden. Das Deblurring-Verfahren zur automatisierten Korrektur wurde
in dieser Arbeit fu¨r die instantane Bildkorrektur am Tomographen implementiert
und konnte in der Time-of-Flight-Angiographie des Gehirns erfolgreich angewen-
det werden. In der Anwendung bei Proben mit sehr kurzer T ∗2 -Relaxationszeit hat
die Spiral-MRT den Nachteil, dass die Auslesezeiten nur durch Trajektorien mit
einer Vielzahl von segmentierten Spiralarmen ausreichend klein sind. Der Vorteil
der zeiteffizienten Abtastung wird damit aufgegeben.
Mit dem Ziel der schnellen Bildgebung von Proben mit sehr kurzer T ∗2 -Zeit wurde
die radiale Messsequenz implementiert, weil diese minimale Auslesezeiten bietet.
Durch die azimutale Unterabtastung, d. h. eine das Nyquist-Kriterium verletzen-
de Abtastpunktdichte im a¨ußeren k-Raum, konnte die durch die Anisotropie der
k-Raum-Abtastung bedingte geringe Zeiteffizienz soweit erho¨ht werden, dass die
Gesamtmessdauern mit denjenigen der konventionellen kartesischen Techniken
vergleichbar waren. Zur Rekonstruktion der nicht-kartesisch aufgenommen Daten
wurde der Gridding-Bildrekonstruktionsalgorithmus implementiert und zwei ver-
schiedene Verfahren der Kompensation der anisotropen Abtastpunktdichte ver-
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glichen. Die Dichte-Postkompensation wurde aufgrund ihres um 67% gu¨nstigeren
Signal-Artefaktverha¨ltnis’ der Pra¨kompensation bevorzugt.
Die Radial-MRT bietet ein großes Potential in der hochauflo¨senden Bildgebung
von Proben mit kurzen T ∗2 -Relaxationszeiten. Das wurde durch die Ergebnisse der
in-vivo Untersuchungen der Lunge an Probanden demonstriert. Erstmals konnte
mit einer hochauflo¨senden Gradientenechotechnik (nominelle Auflo¨sung 1,4mm)
eine Darstellung feiner Gefa¨ße der Lunge mit einer effektiven Auflo¨sung von un-
ter 2mm erreicht werden. Erste Ergebnisse der Kombination der Radial-MRT
mit der parallelen Bildgebung sind zudem hinsichtlich einer deutlichen Mess-
zeitreduzierung sehr vielversprechend. Das ermo¨glicht entweder ho¨here ra¨umliche
oder zeitliche Auflo¨sungen. Eine beliebige Erho¨hung der ra¨umlichen Auflo¨sung bei
gleichbleibender Echozeit ist mit der Radial-MRT im Gegensatz zur kartesischen
k-Raum-Auslese mo¨glich.
Die radiale k-Raum-Auslese bietet viele weitere Mo¨glichkeiten zur Optimierung
hinsichtlich einer Anwendung in der Lungenbildgebung, die hier noch nicht un-
tersucht werden konnten:
- Die Schichtselektion der nicht-kartesischen 2D-Techniken limitiert durch die
no¨tige Gradientenschaltung zusammen mit dem HF-Anregungspuls deren
minimale Echozeit. Beim U¨bergang zu einer 3D k-Raum-Auslese besteht bei
der Radialauslese, so wie bei der Spiraltrajektorie mit der Stack of Spirals
Auslese (s. Kap. 2.1.3), die Mo¨glichkeit zu einer kartesischen Phasenkodie-
rung in der dritten k-Raum-Dimension. Da hier allerdings vor den Auslese-
gradienten der Phasenkodiergradient geschaltet werden muss, ist dadurch
keine Echozeitverringerung mo¨glich. Durch die Anregung des gesamten Vo-
lumens mit jedem HF-Puls la¨sst sich allerdings eine kleinere Schichtdicke
und ein voraussichtlich besseres Signal-Rauschverha¨ltnis erreichen. Die An-
zahl der aufzunehmenden Schichten war bislang oft durch die Forderung
begrenzt, dass in der Bildgebung das Volumen der Lunge in einer Ateman-
halte, d. h. ca. 20 s, abgedeckt wird. Wenn jedoch die Aufnahmezeit fu¨r eine
Schicht, z. B. durch parallele Bildgebung, deutlich reduziert werden kann,
ist auch eine feinere Auflo¨sung in der dritten Raumrichtung wu¨nschenswert.
Dieses kann durch die Stack of Radials Trajektorie erreicht werden. Ein Vor-
teil der 2D Technik mit Schichtanregung, wie sie in dieser Arbeit fu¨r die
Radialauslese benutzt wurde, liegt darin, dass in der dritten Raumrichtung
keine Einfaltungsartefakte durch eine beschra¨nktes Gesichtsfeld auftreten
ko¨nnen.
- Bei einer
”
echten“ 3D-Technik mit einem Beginn der k-Raum-Auslese im
Zentrum ist die minimale Echozeit nur durch den HF-Anregungspuls li-
mitiert, was eine weitere Echozeitreduzierung zula¨sst. Eine spha¨rische 3D
Trajektorie (in
”
Igel“-Form) ist bedeutet allerdings eine noch weitaus sta¨r-
kere U¨berabtastung des k-Raum-Zentrums als in zwei Dimensionen und
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ist deshalb fu¨r eine schnelle Bildgebung ungu¨nstig, da sie eine sehr große
Zahl von HF-Anregungen beno¨tigt oder bei entsprechender Unterabtastung
starke Bildartefakte zu erwarten sind. Von Boada et al. [1997] wurde eine
3D-Technik vorgeschlagen (Twisted Projections), in der eine radiale Pro-
jektion im k-Raum-Zentrum mit einer spiralhelixartigen Aufnahme des a¨u-
ßeren k-Raumes abgeschlossen wird. Dadurch ist eine Verringerung der Un-
terabtastung mo¨glich. Allerdings geht dieses mit einer la¨ngeren Auslesezeit
einher.
- Fink et al. [2005] haben eine signifikante Verbesserung der Bildqualita¨t in
MR Angiographien der Lunge erreicht durch die Kombination von Me-
thoden der parallelen Bildgebung mit der View Sharing-Technik in der
TREAT-Sequenz mit kartesischer k-Raum-Auslese. Eine U¨bertragung die-
ser Kombination zusammen auf ein radialen Ausleseschema, das eine kurze
Echozeit auch bei hoher Bildauflo¨sung erreicht, erscheint vielversprechend.
Die Machbarkeit von radialen View-Sharing-Techniken (s. Kap. 1.2.5) wur-
de bereits von Rasche et al. [1995] gezeigt und ist durch einfache Modifikati-
on der Sequenz mo¨glich. Allerdings sind im Bildrekonstruktionsalgorithmus
tiefere Eingriffe no¨tig, da eine zeitlich dynamische Datenanpassung erfol-
gen muss oder ein iterativer Bildrekonstruktionsalgorithmus beno¨tigt wird.
Das View Sharing ermo¨glicht eine hohe zeitliche Auflo¨sung und wu¨rde da-
mit fu¨r dynamische kontrastmittelunterstu¨tzte Untersuchungen vorteilhaft
sein oder fu¨r Sequenzen, die eine Bewegungsdarstellung zum Ziel haben.
Eine schnelle dynamische Rekonstruktion radialer Daten ist mit heutiger
Rechnerhardware allerdings noch problematisch.
- Durch die schnelle Rekonstruktion weniger radialer Projektionen im k-
Raum lassen sich Navigator- und Gatingtechniken (s. Kap. 1.3.2) einsetzen.
Durch die Beobachtung der Bewegung bzw. das retrospektive Umsortieren
der Datensa¨tze sind Lungenuntersuchungen ohne Atemanhalte durchfu¨hr-
bar, wobei mittels la¨ngerer Messzeiten ein Signalgewinn erzielbar ist.
- Neben der Messzeitersparnis durch Techniken der parallelen Bildgebung,
deren Potential gezeigt wurde, sind radiale Partial Fourier -Techniken denk-
bar, bei denen nur ein Teil des kreisfo¨rmigen k-Raumes abgetastet wird. Zu
erwarten ist zwar ein verringertes Signal-Rauschverha¨ltnis, dafu¨r sinkt die
Messzeit jedoch linear mit der Zahl der nicht gemessenen Projektionen.
Radiale Rekonstruktionsalgorithmen fu¨r diese Technik sind bislang nicht
bekannt.
Zusa¨tzlich zu diesen Optimierungen der k-Raum-Auslese bietet die Radialauslese
ein großes Potential fu¨r funktionelle Messungen. Hier sind nahezu alle Techniken,
die fu¨r kartesische Auslesestrategien entwickelt wurden, u¨bertragbar. Beispiels-
weise ist eine Beeinflussung der Suszeptibilita¨tseffekte und damit der effektiven
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Spin-Spin-Relaxationszeit T ∗2 durch Atmung von reinem Sauerstoff oder Was-
serdampf mo¨glich, da diese eine von Luft verschiedene Suszeptibilita¨t besitzen.
Eine lokal variable Vera¨nderung der T ∗2 -Zeit la¨sst dann evtl. auf regionale Defizi-
te in der Lungenfunktion schließen. Ein weiteres Beispiele fu¨r eine Methode zur
Messung physiologischer Parameter ist die Perfusionsmessung mittels Blutbolus-
markierung oder Arterial Spin Labelling (ASL) [Detre et al., 1992]. Sie basiert
auf unterschiedlichen T1-Relaxationszeiten des Gewebes in Abha¨ngigkeit von der
Pra¨paration des in die Ausleseschicht einfließenden arteriellen Blutes. Dieses wird
durch Magnetisierungsinversion magnetisch markiert und anhand einer zusa¨tzli-
chen Aufnahme das Signal des stationa¨ren Gewebes subtrahiert.
Ein Grund fu¨r die in der Vergangenheit geringe Akzeptanz nicht-kartesischer
Ausleseverfahren im Routineeinsatz war die vergleichsweise aufwa¨ndige Nachver-
arbeitung der Messdaten. Die Bildrekonstruktion mittels Gridding-Algorithmus
wurde auf externen Workstation-Rechnern durchgefu¨hrt [Amann, 2000], wodurch
die Bildinformation dem Diagnostiker nur zeitverzo¨gert zur Verfu¨gung stand.
Die leistungsfa¨higere Rechnerhardware der aktuellen Tomographen-Generation
erlaubt eine Bildrekonstruktion am Gera¨t in einer akzeptablen Zeitdauer von
ca. 1 s/Schicht. Die numerisch deutlich aufwa¨ndigere Rekonstruktion von Daten-
sa¨tzen, die mit der parallelen Bildgebung aufgenommen werden, sollte in na-
her Zukunft durch die Fortschritte der Mikroelektronik ebenfalls instantan mo¨g-
lich sein. Die Bilddatensa¨tze sind dann in der bestehenden Datenbank verfu¨gbar
und ko¨nnen im bestehenden Arbeitsablauf weiterverarbeitet werden. Dennoch
vermindert das fu¨r den Diagnostiker ungewohnte Artefaktverhalten der nicht-
kartesischen Auslese, insbesondere das Blurring, die erho¨hten Hintergrundarte-
fakte sowie die radialen Streifenartefakte, die Akzeptanz im klinischen Einsatz.
Mit dieser Arbeit wurden wichtige Werkzeuge fu¨r weitreichende Verbesserungen
in der Magnetresonanzbildgebung von Proben mit kurzen effektiven Spin-Spin-
Relaxationszeiten zur Verfu¨gung gestellt. Mittels Radial-MRT war in der in-vivo
Anwendung die hochaufgelo¨ste Darstellung kleiner Lungengefa¨ße mo¨glich. Damit
na¨hert sich die MRT der derzeitigen Goldstandardmethode in der morphologi-
schen Darstellung der Lunge, der Ro¨ntgen-Computertomographie (CT), weiter
an. Ein Teil der durchgefu¨hrten diagnostischen Untersuchungen wird ohne den
Einsatz ionisierender Strahlung mittels MRT mo¨glich sein, was insbesondere bei
Mehrfachuntersuchungen zur Beobachtung eines zeitlichen Gesundheitsverlaufs
und bei der Untersuchung von Kindern eine wichtige Rolle spielt. Die entwickel-
ten Techniken bieten zusa¨tzlich ein großes Potential, das u¨ber die hochaufgelo¨s-
te Bildgebung weit hinausgeht. Die Messung der physiologischen Funktion ist
in der medizinischen Diagnostik oft entscheidender als die rein morphologische
Darstellung. Die MRT ist durch die vielfa¨ltigen Mo¨glichkeiten zur Beeinflussung
des Bildkontrastes hier anderen Bildgebungsverfahren gegenu¨ber klar im Vorteil.
Durch die Bereitstellung der nicht-kartesischen Ausleseverfahren sollte zuku¨nftig
auch die Messung funktioneller Parameter der Lunge, z. B. die Gewebeperfu-
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sion, verbessert werden ko¨nnen. Die geringe Bewegungsartefaktanfa¨lligkeit der
Radial-MRT sowie die immanent vorhandene Mo¨glichkeit zur Bewegungsnaviga-
tion bedeuten zudem Vorteile in der Darstellung bewegter Organe. Das Potential
der nicht-kartesischen Techniken sollte durch diese Verfahren weiter ausgescho¨pft
werden, da die noch zu erwartenden Gewinne die Vorbehalte weit u¨berwiegen.
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